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11 Einleitung
1.1 Motivation
Das Herz besitzt eine entsheidende Aufgabe im menshlihen Körper. Um seine Pumpwir-
kung ist der ganze Blutkreislauf angeordnet. Pro Minute pumpt das Herz durhshnittlih
fünf Liter Blut durh die Gefäÿe des Kreislaufs, unter körperliher Belastung kann sih die-
ser Wert auf 20 - 30 Liter pro Minute erhöhen. Im Laufe eines Lebens wird somit durh
insgesamt 3 Milliarden Herzshläge ein Gesamtvolumen von 250 Millionen Litern durh den
Körper gepumpt. Durh diese hohe Belastung gehören Herzerkrankungen zu den häugsten
Erkrankungen.
Die Behandlungsmethoden reihen, abhängig vom Shweregrad der Erkrankung, von me-
dikamentöser Unterstützung über operative Korrekturen bis hin zu Herztransplantationen
oder dem Einsatz künstliher Herzklappen.
Da eine medikamentöse Behandlung nur bei leihten Erkrankungen in Form von unterstüt-
zender Wirkung durhführbar ist, werden die meisten shweren Herzerkrankungen operativ
behandelt. Eine Möglihkeit besteht in der Transplantation eines Spenderherzens, wobei we-
gen der geringen Anzahl verfügbarer Spenderherzen ein Viertel der Patienten noh während
der Wartezeit auf ein passendes Organ verstirbt.
Herzerkrankungen sind deswegen eine der häugsten Todesursahen in unserer Zivilisation.
Dabei spielen die Herzklappenfehler eine sehr wihtige Rolle. Eine niht vollständige Ö-
nung einer Klappe (Stenose) verursaht eine Verhinderung der normalen Blutausströmung.
Es entsteht als Konsequenz eine Überbelastung des Herzens. Ein niht vollständiges Shlie-
ÿen der Aorten- bzw. Mitralklappe (Insuzienz ) lässt das Blut von der Aorta in die linke
Kammer bzw. von der linken Kammer in den Vorhof ieÿen. Die Konsequenzen sind auh
in diesem Fall eine Dilatation und eine Hypertrophie des Myokards.
Die zitierten Klappendefekte provozieren allgemein die sogenannte Herzinsuzienz. Obwohl
leihte Klappendefekte vom Herz kompensiert werden können, müssen shwerere Störungen
mit Medikamenten oder durh Klappenersatz behandelt werden. Die Aortenklappendefekte
stellen die häugste Operationsursahe an den Klappen und allgemein die zweithäugste
Operation am oenen Herzen dar.
Eine ersetzte Klappe hat eine Lebensdauer von 10 - 15 Jahren und muss danah erneut er-
setzt werden. Die am häugsten verwendete Ersatzklappen sind Bioprothesen und künstlihe
Klappen. Mit einem Einsatz aus Metall oder künstlihen Klappen ist eine medikamentöse
Blutverdünnung erforderlih, während die biologishen Klappen keine medikamentöse Be-
handlung brauhen. Die Lebensdauer der ersten Kategorie ist aber normalerweise gröÿer als
die der zweiten.
Das Institut für Strömungslehre der Universität Karlsruhe (TH) entwikelt in Koopera-
tion mit dem Universitätsklinikum Freiburg ein virtuelles Modell des menshlihen Herzens
(Karlsruhe Heart Model) mit dem Ziel, die Strömung im gesamten, sowohl gesunden als
auh erkrankten Herzen, zu simulieren. Als Ergebnis davon sollen Parameter als Indikationen
zur Herzoperationen abgeleitet werden.
2 1 Einleitung
Die Untersuhungen dieser Arbeit stellen, im Rahmen dieses Projektes, einen Beitrag zum
Verständnis des komplexen Herzmehanismuses mit Shwerpunkt der Strömungsstruktur im
linken Ventrikel dar.
Die Entwiklung dieses Herzmodells in der vorliegenden Arbeit ist als Erweiterung des vor-
herigen zu verstehen, wobei eine neue Klappenmodellierung eingeführt wurde. Diese neue
Modellierung erlaubt erstmals eine patientenspezishe Betrahtung der Herzklappen, wo-
hingegen dies früher nur für das Herz möglih war.
1.2 Das KaHMo-Herzmodell
Der Forshungsshwerpunkt des Instituts für Strömungslehre der Universität Karlsruhe
(TH) ist die Bioströmungsmehanik. In Kooperation mit dem Universitätsklinikum Frei-
burg wird ein virtuelles Herz entwikelt. Aus durh Magnet-Resonanz-Tomographie (MRT)
gewonnenen Geometriedatensätzen gesunder und erkrankter Herzen, wird ein numerishes
Herzmodell erstellt [42℄.
Dieses virtuelle Herzmodell besteht im ersten Ansatz der Forshung aus einem linken Ven-
trikel mit einem bidimensionalen Aorten- und Mitralklappenmodell, sowie aus der daran
angeshlossenen Aorta (KaHMo 1). Im weiteren Verlauf wurde dieses Modell um den reh-
ten Ventrikel mit Pulmonal- und Trikuspidalklappe, die Vena Cava und den Blutkreislauf
ergänzt (KaHMo 2). Das KaHMo ist als Hilfestellung im hirurgishen Alltag zur Opera-
tion von Herzerkrankungen zu verstehen. Zielsetzung ist die Simulation der Strömung im
gesamten menshlihen Herzen, um auf dieser Grundlage die individuelle Bewertung und Be-
handlung vorliegender Herz- bzw. Klappenerkrankungen in der medizinish-invasiven Praxis
zu bewerten.
Das Modell wird anhand strömungs- und strukturmehanisher Gesihtspunkte in einen ak-
tiven und einen passiven Teil unterteilt. Der aktive Teil (in Abb.1.1 rot dargestellt) setzt
sih aus den beiden zyklish bewegten Ventrikeln und Vorhöfen zusammen. Hierzu werden
zu mehreren Zeitpunkten während eines Herzzykluses MRT-Aufnahmen von der realen Ven-
trikelgeometrie erstellt. Das vierdimensionale Geometriemodell wird anshlieÿend aus den
für jeden Zeitpunkt vorliegenden horizontalen und vertikalen Shnittebenen erzeugt.
Die Strömung wird durh die Veränderung der Geometrie des Ventrikels bestimmt.
Der passive Teil des KaHMo-Herzmodells ist in Abbildung 1.1 blau gekennzeihnet. Er um-
fasst die Aorta und die Vena Cava sowie die zweidimensionalen Herzklappenmodelle. Diese
bidimensionale Klappengeometrie wird aus 3D-Eho-Doppler-Bildern gewonnen. Auÿerdem
stehen auh anatomishe Darstellungen aus der Literatur zur Verfügung [39℄.
Die Klappenmodellierung erfolgt durh die Projektion auf die Ventilebene. Dies führt zu
den verwendeten zweidimensionalen Klappen [34℄. Auf diesen Prozess wird in Abshnitt
5.3 eingegangen. Die Bewegung der Klappen, die in Wirklihkeit drukgesteuert ist, wird
in vorliegender Arbeit über einen im Verlauf des Herzzyklus veränderlihen Widerstand
modelliert.
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Abbildung 1.1: Das Karlsruhe Heart Model [42℄
1.3 Literaturstand
Peskin und MQueen [47℄ entwikeln ein dreidimensionales Modell des Herzens auf Basis
von Shweine- und Hundeherzdaten. Besondere Bedeutung in ihrer Arbeit hat die Durh-
strömung und die Bewegung der Herzklappen. Eine Analyse der Struktur der Aortenklappe
und die entsprehende Beshreibung wurde durh die von Peskin entwikelte Immersed
Boundary Method durhgeführt.
Diese von Peskin eingeführte Methode wird von Lemmon und Yoganathan [32℄ zur dreidi-
mensionalen Simulation der Diastole des linken Ventrikels mit strukturmehanisher Kopp-
lung verwendet. Ihre Arbeit umfasst die Untersuhungen über die Füllung eines verein-
fahten linken Ventrikels mit Atrium. Die gewonnenen Geshwindigkeitswerte stimmen mit
Flussmessungen überein. Sie erforshen auh die Auswirkungen vershiedener systolisher
Störfunktionen auf die Simulation und vergleihen diese mit den Ergebnissen der Simulation
eines gesunden Herzens sowie mit medizinishen Daten.
Hunter et. al [25℄ entwikeln auf Basis von anatomishen Daten von Tierherzen ein nihtli-
neares Finite-Elemente-Strukturmodell des Herzens. Sie untersuhten die elektrishe Erre-
gung und deren Kopplung mit der Strukturmehanik durh die numerishe Strömungsme-
hanik.
Raedelli et. al [48℄ benutzen ein Strömung-Struktur gekoppeltes Verfahren um die Ventri-
kelbewegung während der Systole zu simulieren. Der von ihnen entwikelte Algorithmus auf
Basis der Impulserhaltungsgleihungen dient der Untersuhung der Wehselwirkung zwi-
shen der Kammer und der Peripherie.
4 1 Einleitung
Das erste Modell, das auf Magnet-Resonanz-Tomographiedaten basiert, wurde von Jones
und Metaxas [27℄ entwikelt. Die Bewegung des künstlihen Ventrikels über die Zeit wird
durh Vorgabe einer Dirihlet'shen Randbedingung an der Wand erreiht, wobei die Ge-
shwindigkeiten an der Wand ebenfalls aus dem MRT-Datensatz gewonnen werden. Es ist
zu bemerken, dass ihr Modell niht die Klappenebene umfasst. Das Ausströmen erfolgt in
diesem Modell über die gesamte Flähe.
Im Rahmen des KaHMo arbeiten Oertel et. al an dem, auf MRT-Daten basierten, menshli-
hen Herzen. Der linke Ventrikel wurde von Keber [28℄ geometrish entwikelt und die Blut-
strömungssimulation basiert erstmals auf spezishen Patientendaten. Das Modell wurde
später von Donisi [6℄ zu Herzerkrankungen und operierte Ventrikel erweitert. Shwerpunkt
seiner Arbeit war die Strömungstrukturänderung im linken Ventrikel für gesunde, als auh
pathologishe Ventrikel.
Der Einuss der Einströmrandbedingungen durh die Mitralklappe wird von Ruk, Reik
und Shenkel [51℄ untersuht. In dieser Arbeit wurde auh eine in vivo Strömungsdarstel-
lung mit MRT-Flussmessungen vorgenommen. Die Flussmessungen, die an demselben Pro-
banden vorgenommen wurden, zeigen eine veränderte Strömungsstruktur im Ventrikel im
Vergleih zur [6℄. Die MRT-Aufnahmen zeigen eine umgekehrte Drehrihtung als [6℄. Ein
Gegenstand der vorliegenden Arbeit ist die Klärung dieser Diskrepanz. Man muss bemer-
ken, dass beide Lösungen physikalish möglih sind, und [6℄ eine in vitro Validierung des
Verfahrens durhgeführt hat.
Ein anderer Shwerpunkt ist die Erweiterung des Modells um den rehten Ventrikel mit der
Absiht, die Strömung im gesamten Herzen simulieren zu können [22℄ [13℄. Am Institut für
Strömungslehre der Universität Karlsruhe wird derzeit an der Entwiklung eines gesamten
menshlihen Herzens [14℄ mit Herzklappenmodell [34℄ auf Basis von MRT-Daten, an einer
Verfeinerung der Simulation und einer Vereinfahung der Geometrieaufbereitung gearbeitet.
Neben der numerishen Simulation des menshlihen Ventrikels spielen die Herzklappen eine
sehr wihtige Rolle. Die Untersuhung des Klappeneinusses auf die Strömungsstruktur
im Herzen, insbesondere bei erkrankten und künstlihen Herzklappen, führt zu weiteren
Forshungsshwerpunkten.
Lai [31℄ simuliert eine künstlihe Zweiügelklappe mit der Absiht, die Geshwindigkeits-
verhältnisse bei der Shlieÿung der Klappe zu untersuhen.
Grande [16℄ hat eine Aortenklappe auf Basis eines realen Geometriedatenansatzes erstellt.
Obwohl er das Strömungsfeld im Ventrikel niht löst, erhält er wertvolle Aufshlüsse über
Deformationsverhalten, Materialeigenshaften und Spannungen in der Aortenklappe.
Die Aorta und die Aortenklappe wurden von Zürher [67℄ numerish untersuht. Die Be-
wegung der Aorta wurde simuliert und die Ergebnisse mit einem elastishen Aortenbogen
validiert. Die Aortenklappe wurde Strömung-Struktur-gekoppelt gerehnet, wobei es sih
um eine generishe Klappengeometrie handelt.
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1.4 Zielsetzung
Das erste Ziel dieser Arbeit ist die Entwiklung eines pazientenspezishen Klappenmodells,
das das alte generishe Klappenmodell nah Keber [28℄ ersetzen muss. Dieses Modell wurde
im KaHMo-Herzmodell nah Donisi [6℄ erstmals implementiert.
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Vorhofmodellierung
Komplettes Modell
Lage der Mitralklappe + Klappenbewegung +
VorhofmodellierungKlappenbewegung
KaHMo 1.3’
V
ergleich
D
isk
re
pa
nz
KaHMo Lösung
Flussmessungen
Abbildung 1.2: Zielsetzung vorliegender Arbeit
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Da die Simulationsergebnisse nah [6℄ niht mit den Flussmessungen [51℄ übereinstimmen
(s. Kap. 6), ist eine Erweiterung des Modells erforderlih. Diese Erweiterung umfasst eine
Änderung der Lage der Mitralklappe, die die Einströmähe darstellt, und eine Vorhofmo-
dellierung. Es muss auh die Bewegung des Vorhofs mitmodelliert werden, damit auh die
Vorgabe der Strömung untersuht werden kann. Die Lösung der Strömung im Ventrikel wird
daher parallel mit und ohne Vorhof durhgeführt.
Der Einuss der gesunden und erkrankten menshlihen Herzklappen auf die Strömung
im Herzen soll mittels numerisher Simulationen nahgerehnet werden. Ziel ist es, den
Mehanismus der Herzklappendefekte verstehen zu können und die Rükwirkung auf die
Herzkammern zu quantizieren.
Der neue und wihtige Shritt dieser Arbeit besteht darin, dass die Klappenebene auf Basis
von MRT-Daten mitmodelliert wird. Die Mitral- und Aortenklappenönung bzw. -shlieÿung
werden durh Eho-Doppler-Bilder rekonstruiert und an dieser bewegten Ebene implemen-
tiert, womit in dem Modell eine pazientenspezishe Klappenanpassung möglih wird.
Der neue Ventrikel mit dem neuen Klappenmodell wird sowohl mit einer bewegten Aorta,
als auh mit einem bewegten Vorhof gekoppelt.
Die Strömungstruktur im Ventrikel wird letzendlih mit der Lösung Donisi [6℄ und mit den
Flussmessungen [51℄ verglihen. In der Abbildung 1.2 ist die gesamte Zielsetzung grash
dargestellt.
Zum Shluss wird die Strömungsstruktur, die durh Klappendefekte entsteht, gezeigt. Die
entsprehende Lösung wird mit der des gesunden Ventrikelmodells verglihen. Dabei ermög-
liht die Auswertung eine Evaluierung der Überbelastung des Herzens.
Das Modell wird mit Flussmessungen am menshlihen Herzen validiert.
72 Anatomishe Grundlagen
2.1 Anatomie des Herzens
Das Herz ist ein muskuläres Hohlorgan, das shräg zur Körperahse im Brustraum (Thorax )
liegt und vom Herzbeutel, dem Perikard, umshlossen ist. Der a. 3 mm dike Herzbeutel
enthält etwas Flüssigkeit, so dass sih das Herz fast reibungslos in ihm bewegen kann.
Myokard EpikardEndokard
Rechte Lungenarterie
Aorta
Vena cava superior
Rechter Vorhof
Sinus coronaris
Vena cava inferior
Kopf− und Halsarterien
Linker Vorhof
Lungenschlagader
Aortenklappe
Mitralklappe
Linke Lungenarterien
Linke Lungenvene
Sehnenfäden
Trikuspidalklappe
Kammerseptum
Linker Ventrikel
Rechter Ventrikel
Papillarmuskel
Abbildung 2.1: Shnitt durh ein menshlihes Herz [8℄
Das Herz setzt sih aus vier Herzkammern zusammen, die jeweils in zwei ähnlihe Paare
unterteilt sind. Jedes Paar besteht aus einem dünnwandigen Vorhof (Atrium) und einer
dikwandigen Herzkammer (Ventrikel). Die beiden Paare werden durh das Kammerseptum
getrennt (s. Abb. 2.1). Das Herz besitzt die Form eines abgerundeten Kegels. Der obere
Teil ist durh die Gefäÿe xiert während sih der untere im Perikard frei bewegen kann. Die
Herzwand besteht aus drei untershiedlih diken Shihten. Der Herzmuskel (Myokard),
welher den gröÿten Anteil der Shihtdike ausmaht, ist auÿen vom Epikard und auf der
Innenseite vom Endokard überzogen. Die innerste Shiht der Herzinnenhaut ist glatt, so
dass sih beim gesunden Herzen keine Blutgerinnsel (Thromben) bilden können.
Zwishen dem linken Vorhof und der linker Kammer liegt die Mitralklappe während zwishen
der rehten Kammer und dem rehter Atrium die Trikuspidalklappe liegt [10℄ [58℄ (siehe
Abshnitt 2.4).
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2.2 Blutkreislauf und Zyklus des Herzens
Abbildung 2.2: Der Blutkreislauf [40℄
Der Blutkreislauf des menshlihen Körpers ist in Abbildung 2.2 dargestellt. Er lässt sih in
zwei Teile unterteilen: Der groÿe oder systemishe Körperkreislauf (in Abb. 2.2 rot darge-
stellt) und der kleine oder Lungenkreislauf (blau in Abb. 2.2).
Das Herz pumpt mit dem linken Ventrikel das Blut durh die Aorta bis zu den Blutkapillaren
der Körperperipherie. Über die Venen wird das Blut zurük zu der rehten Kammer geführt.
Von dort wird es vom rehten Ventrikel durh die Pulmonalarterie in die Lunge gepumpt.
Shlieÿlih ieÿt es durh den Vorhof zurük in die linke Kammer [58℄.
Das gesamte Blutvolumen beträgt 4.5−6 l. Die Hauptaufgabe des menshlishen Kreislaufs
ist der Gasaustaush zwishen dem Organismus und der Luftatmosphäre. Die Blutgefäÿe,
die vom Herzen weglaufen, werden unabhängig vom Sauerstogehalt des Blutes als Shlag-
adern oder Arterien bezeihnet, diejenigen, die zum Herzen hinlaufen, als Blutadern oder
Venen. Ausgehend von der Aorta, der gröÿten und kräftigsten Shlagader, verzweigt sih das
arterielle Gefäÿsystem in mehrere Arterien und Arteriolen. Daran shlieÿen sih die Kapil-
laren an, in denen auf Grund ihrer extrem dünnen Auÿenhaut der Gas- und Stoaustaush
stattndet. Die Blutrükströmung aus den Kapillaren erfolgt über die kleinsten Venen (auh
Venolen genannt), die sih wieder zu gröÿeren Venen zusammenshlieÿen und in die vena
ava inferior bzw. vena ava superior münden.
Der Kreislauf kann auf Grundlage der vorliegenden Drukverteilung in ein Hohdruk - und
ein Niederdruksystem unterteilt werden. Dem Hohdruksystem (linke Herzkammer und Ar-
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terien) kommt hierbei eine Versorgungsfunktion zu, während das Niederdruksystem (rehte
Herzkammer, Venen und Gefäÿe des kleinen Kreislaufs) vorwiegend als Reservoir dient.
Der gesamte Blutkreislauf ist durh eine periodishe Bewegung des Herzens koordiniert.
Diese erfolgt durh eine Drukan- bzw. abstieg, der von einer elektrishen Erregung beider
Ventrikel induziert wird.
Systole Diastole
Austreibungs−Annspannung−
phasephase phase
Entspannungs− Fullungs−
phase
Abbildung 2.3: Die Phasen des Herzzyklus [40℄
In Abbildung 2.3 werden folgende Aktionsphasen des Herzzykluses dargestellt:
 Systole
1. Anspannung: Während beide Klappen noh geshlossen sind, steigt der Druk
im Ventrikel auf Grund der Kontraktion der Kammer. Der steigende Drukgra-
dient zwishen Vorhof und Ventrikel verursaht die Önung der Tashenklappen
(siehe Abshnitt 2.4.1).
2. Austreibung: Der Druk in der Aorta steigt rash an und der im Ventrikel sinkt
als Konsequenz. Sobald der Druk in der Kammer geringer als der in der Aorta
ist, shlieÿen sih die Tashenklappe.
 Diastole
1. Entspannung: Während beide Klappen noh geönet sind, sinkt der Kammer-
druk ab, bis er unter den der angrenzenden Arterien fällt. Dies verursaht die
Shlieÿung der Klappen. Während dieser Phase füllen sih die beiden Vorhöfe.
2. Füllung: Sobald der Druk im Ventrikel geringer als der im Vorhof ist, önen die
Segelklappen und die Ventrikelfüllung beginnt. Diese wird mit der sogenannten
Vorhofkontraktion abgeshlossen.
Die beshriebenen Phasen, laufen für beide Ventrikel synhron ab. Der Drukverlauf ist in
Abbildung 2.4 gezeigt.
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Abbildung 2.4: Drukverlauf im linken und rehten Ventrikel [42℄
Als Kennzahl für die ausgeworfene Blutmenge während eines Herzzykluses dient die Ejek-
tionsfraktion EF , die das Verhältnis zwishen Shlagvolumen ESV und enddiastolishem
Volumen EDV angibt:
EF =
EDV −ESV
EDV
(2.1)
In Ruhe beträgt die Ejektionsfraktion eines gesunden Menshen ungefähr 67%. Dies bedeu-
tet, dass in der Kammer ein Restvolumen von knapp 33% des enddiastolishen Volumens
verbleibt.
2.3 Eigenshaften des Blutes
Zusammensetzung
Das Blut ist für den Transport und die Versorgung der Körperzellen mit Atemgasen, Nähr-
stoen, Mineralien, Hormonen und Stowehselprodukten zuständig.
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Es setzt sih aus Blutplasma und den darin suspendierten zellulären Bestandteilen, den ro-
ten Blutkörperhen (Erythrozyten), den weiÿen Blutkörperhen (Leukozyten) und den Blut-
plätthen (Thrombozyten) zusammen. Das Plasma besteht zu 90% aus Wasser, Proteinen,
Antikörpern und Fibrinogen (s. Abb. 2.5) [56℄.
4,6−6,2 Mio/mm 4000−3 180000− 90% des Plasmas 8% des Plasmas 2% des Plasmas
4,2−5,4 Mio/mm3 39000/mm 3320000/mm
Erythrozyten Wasser
zelluläre Bestandteile 45%
Leukozyten Thrombozyten
Blut 4,5−6 Liter
Ionen,
Harnstoff
Kreatin,
Hormone,
Enzyme,
Glucose,
Plasma 55%
Proteine
Abbildung 2.5: Zusammensetzung des Blutes [56℄
 Erythrozyten
Die im Blut passiv transportierten Erythrozyten versorgen die Körperzellen mit Sau-
ersto, entsorgen das beim Stowehsel entstandene Kohlendioxid und regulieren den
pH-Wert im Körper. Die roten Blutkörperhen haben die Form von ahen, beidsei-
tig konkaven Sheibhen mit einem Durhmesser von a. 7 µm. Sie enthalten den
Blutfarbsto Hämoglobin, der die reversible Bindung von Sauersto ermögliht.
 Leukozyten
Die weiÿen Blutkörperhen haben einen Durhmesser von a. 10 µm und besitzen im
Gegensatz zu den Erythrozyten einen Zellkern. Ein weiterer Untershied ist die Mög-
lihkeit der aktiven Fortbewegung. Sie können sih auh gegen den Blutstrom bewegen.
Ihre Hauptaufgabe ist die Eliminierung von Fremdkörpern und Krankheitserregern.
 Thrombozyten
Die Blutplätthen sind kleine Bruhstüke von Knohenmarksriesenzellen und entste-
hen im Knohenmark. Sie sind farblos, sheiben- bis spindelförmig mit einer Gröÿe
von a. 0, 5 - 2, 5 µm. Zusammen mit dem Fibrinogen des Blutplasmas sind sie für die
Auslösung der Blutgerinnung zuständig.
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Rheologie
Strömungsmehanish betrahtet stellt das Blutplasma ein newtonshes Fluid dar, während
das Blut in seiner Gesamtheit als pseudoelastishe thixotrope Suspension betrahtet wird.
Von einer Viskosität des Blutes kann nur dann gesprohen werden, wenn es sih bei der Sus-
pension um eine homogene Flüssigkeit handelt. Dies ist allerdings nur in groÿen Gefäÿen der
Fall. Hier kann das Blut als niht-newtonshes Fluid behandelt werden. In kleinen Gefäÿen,
insbesondere in den Kapillaren, stellen die elastishen Erythrozyten eine Inhomogenität dar
[40℄.
Die Viskosität wird vor allem durh die Deformierbarkeit und das Zusammenballen (Aggre-
gation) der suspendierten Erythrozyten bestimmt. Bei geringer Sherrate und damit verbun-
dener geringer Strömungsgeshwindigkeit steigt die Zähigkeit vor allem durh zunehmende
Aggregation an. Sie zeigt sih zunähst in Form einer Geldrollen-Bildung und bei weiterer
Abnahme der Sherrate als komplexe dreidimensionale Struktur. Bei steigenden Geshwin-
digkeiten und somit zunehmender Sherrate löst sih die Aggregation und die Zähigkeit fällt
asymptotish ab.
102
10−2 104102
measured viscosity
1
/cpeff
100 γ
µ
10
cross− model
/s−1
Abbildung 2.6: Viskosität µ in Abhängigkeit von der Sherrate γ˙ [40℄
Abbildung 2.6 zeigt den Verlauf der eektiven Viskosität µeff des Blutes in Abhängigkeit von
der Sherrate γ˙. Im gesunden Kreislauf variieren die Sherraten zwishen 8000 (Arteriolen)
und 100 (Vena Cava), so dass sih die Viskosität im asymptotishen Bereih bendet. Erst
bei Sherraten kleiner als 1 kommt es zu Aggregationen [40℄.
Bei der numerishen Simulation bedient man sih des Cross-Modells zur Berehnung der
Viskosität (siehe Abshnitt 3.2.2).
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2.4 Herzklappen
Der Blutein- bzw. aususs am Herzen ist durh die Herzklappen gesteuert. Diese benden
sih an den Ein- bzw. Ausgängen der Ventrikel. Die Strömungsrihtung des Blutes wird von
den Herzklappen durh die Drukgradienten im Herzen von den Vorhöfen in die linken bzw.
rehten Kammer und von diesen in die Aorta bzw. die Pulmonalarterie koordiniert.
In Abbildung 2.7 ist die Klappenebene während der Systole und Diastole gezeigt.
Mitralklappe
klappe
Trikuspidal−
Aortenklappe
Pulmonalklappe
Abbildung 2.7: Topographie der Klappenebene während der Systole (links) und der Dia-
stole (rehts) [39℄
Die physiologishen Önungsähen der Klappen werden zunähst in Tabelle 2.1 dargestellt.
Klappe Durhmesser Önungsähe
Aortenklappe 1.8 - 2.0 cm 2.5 - 3.0 cm2
Pulmunalklappe 1.8 - 2.0 cm 2.5 - 3.0 cm2
Trikuspidalklappe 2.5 - 3.0 cm 5.0 - 7.0 cm2
Mitralklappe 2.3 - 2.7 cm 4.0 - 6.0 cm2
Tabelle 2.1: Durhmesser und Önungsähe der Klappen [57℄
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2.4.1 Die Aorten und die Pulmonalklappe
Die Aorten- und Pulmonalklappe sind Tashenklappen, die aus drei halbmondförmigen Bin-
degewebsplatten bestehen (s. Abb. 2.8). Die einzelnen Platten sind glatt und dünn. Der freie
Rand jeder Klappe besitzt in der Mitte ein Faserknöthen.
Während der Kammerdiastole werden die Klappen entfaltet und das Ventil dadurh ge-
shlossen. Die Knöthen an den Tashenrändern sihern den Vershluÿ und sorgen dafür,
dass kein Rükuss stattndet. In der Kammersystole werden die Tashenränder durh den
höheren Druk im Ventrikel voneinander entfernt und das Ausströmen kann erfolgen. Auf
Grund der Wirbelbildung legen sie sih jedoh niht vollständig an die Gefäÿwand an [58℄.
2.4.2 Die Mitral und die Trikuspidalklappe
DieMitral- und Trikuspidalklappe sind Atrioventrikularklappen (auh Segelklappen genannt),
die aus mehreren Segeln, Sehnenfäden und den Papillarmuskeln bestehen [10℄, [58℄, [57℄. Die
Segel sind dünne, annähernd trapezförmige Bindegewebsplatten, die beiderseits von Endo-
kard überzogen sind und keine Blutgefäÿe enthalten. Die Vorhoähe der Segel ist glatt.
Von den freien Rändern und der Unterseite entspringen die kurzen und kräftigen Sehnen-
fäden (Chordae tendineae), die ihrerseits an einem vorderen und hinteren Papillarmuskel
befestigt sind.
Die Trikuspidalklappe besteht aus einem vorderen Segel, einem mittleren, an der Herzshei-
dewand gelegenen Segel, und einem hinteren Segel (s. Abb. 2.8).
Die zweizipige Mitralklappe, auh Bikuspidalklappe genannt, besteht aus einem Ring mit
einem vorderen und hinteren Segel, die über Sehnenfäden mit den aus der Kammerwand
heraustretenden Papillarmuskeln verbunden sind.
In der Füllungsphase (Kammerdiastole) entfernen sih die Segelränder voneinander, wo-
durh die Klappe geönet wird. In der Kammersystole (Austreibungsphase) verhindert der
komplizierte Befestigungsapparat der Segelklappen, dass die Segel in den Vorhof zurük-
shlagen.
Nahe den Rändern der Segel sitzen kleine Knöthen. Beim Shlieÿen wird der shmale Saum
zwishen der Knöthenreihe und dem freien Segelrand gegen die entsprehende Stelle des
nähsten Segels gepresst, wodurh ein siherer und dihter Vershluss gewährt wird. Die Seh-
nenfäden sorgen einerseits für die notwendige Spannung des Klappenapparates, andererseits
verhindern sie das Umshlagen der Klappe in Rihtung des Vorhofes [10℄, [58℄.
2.5 Erkrankungen der Herzklappen im linken Ventrikel
Unter Klappenkrankheiten versteht man den teilweisen oder kompletten Verlust der Ventil-
funktion einer Klappe. Die Herzklappenerkrankungen unterteilen sih in zwei untershied-
lihe Arten: die Stenose und die Insuzienz. Im ersten Fall kann die Klappe niht mehr
komplett önen. Im zweiten Fall kann die Klappe niht mehr komplett shlieÿen. Beide
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Abbildung 2.8: Aufbau der Segel- und Tashenklappen [15℄
Krankheiten können an allen vier Klappen auftreten. Hier wird aber jedoh ausshlieÿlih
auf die Erkrankung der Klappen des linken Ventrikels eingegangen.
2.5.1 Die Mitralstenose
Die vom Blut während der Diastole durhströmte Flähe beträgt bei einem gesunden Men-
shen 4− 6 cm2. Durh eine Stenose verringert sih die Hauptönung und die Klappensegel
verdiken und versteifen (s. Abb. 2.9). Ein Prolapssyndrom, d.h. eine Überlappung der Segels
übereinader, ist die normale Folge dieser Fehlfunktion. Hierbei reduziert sih die Hauptö-
nung auf 2.5 cm2 bis 1 cm2. Eine Önungsähe geringer als 0.3 cm2 führt zum Tode des
Patienten [58℄.
Der durh die Stenose erhöhte Widerstand vermindert den diastolishen Blutuss zwishen
linkem Vorhof und linker Kammer und damit das Herzzeitvolumen. Der Druk im linken
Ventrikel erhöht sih von Zyklus zu Zyklus. Damit erhöht sih ebenfalls der Drukgradient
zwishen Vorhof und linker Kammer. Der Ventrikel dilatiert shlieÿlih aufgrund der erhöh-
ten Belastung. Diese Herzshädigung kann bis zum Flimmern der linke Kammer führen.
Ein immernder Vorhof begünstigt die Thrombusbildungs und somit die Gefahr arterieller
Embolien [58℄.
2.5.2 Die Mitralinsuzienz
Bei einer Mitralinsuzienz ieÿt während der Systole ein Teil des Blutes aufgrund der
verbleibenden Önungsähe zurük in den linken Vorhof (s. Abb. 2.10).
Die Folge eines solhen Falles ist eine Volumenbelastung des linken Herzens, da ein Teil des
Shlagvolumens des linken Ventrikels wieder zurük in den Vorhof gelangt. Dieses sogenannte
Pendelvolumen kann bis zu 80% des Ventrikelauswurfs ausmahen.
Um ein normales Shlagvolumen durh die Aorta in den Körperkreislauf garantieren zu
können, muss die linke Kammer diastolish viel stärker als normal gefüllt werden. Für den
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Normale
Mitralklappe
Mitralstenose
Abbildung 2.9: Mitralstenose [36℄
Offnungsflache
Offnungsflache
Mitralklappe
normale
verbleibende
Abbildung 2.10: Mitralinsuzienz [26℄
Auswurf dieses gesteigerten enddiastolishen Ventrikelvolumens ist eine erhöhte Wandspan-
nung erforderlih, welhe die linke Kammer hronish belastet. Wegen des Rükusses in
Rihtung linkem Vorhof, wird dieser ebenfalls belastet und dadurh erheblih gedehnt. Bei
akuter Mitralinsuzienz (wie z.B. die Papillarmuskel - Ruptur) ist die Ausdehnung des
Vorhofs begrenzt und führt zu kammerähnlihen Drüken im Vorhof (Kompensation) [58℄.
2.5.3 Die Aortenstenose
Die Aortenstenose stellt 25% aller hronishen Herzklappenfehler dar. Die normale Önungs-
ähe der Aortenklappe beträgt 2.5 − 3 cm2. Bei einer Stenose wird diese bis auf weniger
als 1 cm2 reduzieren. Damit wird die Entleerung des linken Ventrikels stark behindert (s.
Abb. 2.11).
Der Strömungswiderstand, der durh die Stenose verursaht wird, kann jedoh, im Gegensatz
zur Mitralstenose, durh eine verstärkte Kammerkontraktion kompensiert werden.
Die Aortenstenose verursaht eine Drukbelastung im linken Ventrikel, die bis zu einer
hronishen Hypertrophie führen kann [58℄.
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Aortenstenose
Aortenstenose
verkalkend
Abbildung 2.11: Verlauf der Aortenstenose [20℄
2.5.4 Die Aorteninsuzienz
Aorteninsuffizienz
Abbildung 2.12: Aorteninsuzienz [37℄
Bei einer Aorteninsuzienz shlieÿt die Klappe niht diht, so dass während der Diastole
ein Teil des in die Aorta ausgeworfenen Blutes wieder zurük in den Ventrikel ieÿt (s. Abb.
2.12).
Die Ursahen der Krankheit sind vielfältig. Eine Aorteninsuzienz kann angeboren sein (z.B.
bikuspidale Fehlbildung), durh entzündlihe Klappenveränderungen (rheumatishes Fieber,
Verkalkung), durh Erkrankungen der Aortawurzel oder durh Arteriosklerose verursaht
werden.
Wegen der Strömungsumkehr in der Aorta sinkt der diastolishe Aortendruk stärker als nor-
mal ab, was zu einer Drukerhöhung in der linken Kammer führt. Das systolishe Shlagvo-
lumen erhöht sih Zyklus für Zyklus. Dieser gesamte Mehanismus kann Jahrzehnte dauern
bis sih eine hronishe Aorteninsuzienz entwikelt. Die Erhöhung des Drukes in der lin-
ken Kammer durh die Kompensation führt normalerweise zu einer Hypertrophie des linken
Ventrikels. Shlieÿlih kommt es zur Dekompensation: Wegen der Linksherzinsuzienz steigt
das endsystolishe Volumen und gleihzeitig sinkt das gesamte systolishe Volumen, so dass
der Blutdruk abfällt [58℄.
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2.5.5 Trikuspidal- und Pulmonalklappenfehler
Die Konsequenzen stenotisher oder insuzienter Klappen des rehten Ventrikels sind ähn-
lih denen des linken. Deswegen wird hier nur eine kurze Zusammenfassung der korrelierten
Hauptphänomene durhgeführt.
Die Ursahe der seltenen Trikuspidalinsuzienz ist meist das rheumatishes Fieber, wobei
häug auh ein Mitralfehler entsteht. Pulmonalklappenfehler sind ebenfalls selten: Eine
Stenose ist meist angeboren, während Pulmonalinsuzienz meist funktioneller Natur ist
[58℄.
Als Folge hat man bei einer Trikuspidalstenose eine Erhöhung des rehten Vorhofdrukes und
eine Verminderung des diastolishen Durhusses durh die Klappe. Das Herzzeitvolumen
sinkt als Konsequenz ab. Es verkleinert sih die Klappenönungsoberähe von a. 7 cm2
auf a. 1.5− 2 cm2. Durh den systolishen Rükstrom kann eine Trikuspidalinsuzienz zu
einer Hypertrophie des rehten Vorhofs führen.
Eine Pulmonalinsuzienz führt zu einer Volumenbelastung der rehten Kammer. Eine Pul-
monalstenose verursaht, ähnlih wie eine Aortenstenose, eine Hypertrophie des rehten
Ventrikels [58℄.
2.6 Künstlihe und biologishe Klappen
Leihte Klappenfehler müssen häug niht operiert werden. Je nah Shweregrad vermeidet
meist die Einnahme von Antibionika eine Herzklappenentzündung (Endokarditis).
Im shweren Fall kann der Herzklappenfehler durh das Einsetzen einer neuen Herzklappe
oder durh Rekonstruktion der eigenen Klappe behandelt werden. Jedoh ist auh hier eine
medikamentöse Behandlung notwendig, da die neue Klappe niht ohne blutverdünnende
Medikamenten vom menshlihen Körper toleriert wird.
Die bekanntesten künstlihen Herzklappen sind im Folgenden zusammengefasst [21℄:
 Kunstklappe (Kunststo und Metall)
 Bioprothese (Shweineklappe)
 Menshlihe Klappe
Die mehanishen Kunstklappen sind in Regel bikuspidale Starrügelklappen. Die bekann-
ste dieser Klasse ist die so genannte St. Jude (s. Abb. 2.13). Der Vorteil dieser Klappe
ist die lange Lebensdauer des Ventils, nahteilig ist die Notwendigkeit einer lebenslangen
Blutverdünnung.
Ein typishes Beispiel für eine biologishe Klappe ist in Abbildung 2.14 gezeigt.
Bei Einsatz dieses Klappentypes ist eine medikamentöse Blutverdünnung niht erforderlih.
Ein groÿer Nahteil ist die begrenzte Lebensdauer der Klappe (im Mittel 10-15 Jahre) und
damit die Notwendigkeit einer erneuten Operation.
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Abbildung 2.13: Starrbikuspidalklappe (St. Jude) [63℄
Abbildung 2.14: Biologishe Trikuspidaklappe [29℄
Der Ersatz von erkrankten Klappen durh menshlihe Klappen kommt sehr selten vor und
wird hier niht weiter betrahtet.
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Mit der Annahme der Homogenität können Fluide in den meisten relevanten Vorgängen als
Kontinuum behandelt werden. Die molekulare Struktur des Mediums kann vernahlässigt
werden, da die mittlere freie Weglänge gegenüber den Abmessungen des durhströmten
Bereihs gering ist.
Die Grundgleihungen der Strömungsmehanik werden aus den Grundsätzen der Erhaltung
der Masse, des Impulses und der Energie formuliert und herleitet. Dies führt auf ein System
partieller Dierentialgleihungen, das im Allgemeinen vom Ort x = (x, y, z) und der Zeit t
abhängt. Ziel ist die Berehnung des Geshwindigkeitsvektors v mit den Komponenten u, v
und w, der Temperatur T , des Drukes p und der Dihte ρ, welhe die strömungsmehani-
shen Vorgänge harakterisieren.
3.1 Grundgleihungen der numerishen Strömungsmehanik
Für die Herleitung der Grundgleihungen der Strömungsmehanik wird ein raumfestes Vo-
lumenelement von innitesimaler Gröÿe dV betrahtet. Die Seitenkanten dieses Volumen-
element sind jeweils parallel zu einer Koordinatenahse des beliebig gewählten Koordina-
tensystems. Der vordere Punkt bendet sih an der Stelle mit den Koordinaten (x, y, z), die
Länge der Kanten beträgt dx, dy bzw. dz.
Die Erhaltung der Masse (Kontinuitätsgleihung)
Die Massenerhaltung lässt sih wie folgt ausdrüken:
Die zeitlihe Änderung der Masse im Volumenelement =∑
der in das Volumenelement einströmenden Massenströme -∑
der aus dem Volumenelement ausströmenden Massenströme.
Der innitesimale Massenstrom dm˙ eines durh eine innitesimale Flähe dS strömenden
Fluids, ergibt sih aus dem innitesimalen Volumenstrom dV˙ = v · dS und der Dihte ρ (s.
Abb. 3.1)
dm˙ = ρ · v · dS . (3.1)
Man betrahtet nur die senkreht auf der Durhtrittsähe stehende Komponente des Ge-
shwindigkeitsvektors. Für den in x-Rihtung eintretenden innitesimalen Massenstrom gilt
dm˙(x) = ρ · u · dy · dz. Beim Austritt auf der rehten Seite an der Stelle x+ dx liegt für den
Volumenstrom ein veränderter Wert vor, der mittels einer abgebrohenen Taylorentwiklung
ermittelt werden kann. Es gilt dann
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dm˙(x+ dx) =
(
ρ · u+
∂(ρ · u)
∂x
· dx
)
· dy · dz . (3.2)
Analoge Ausdrüke können für die restlihen Seitenähen mit den entsprehendem Gröÿen
hergeleitet werden (s. Abb. 3.1).
·· ·
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Abbildung 3.1: Ein- und ausströmende Massenströme [40℄
Die zeitlihe Änderung der Masse innerhalb des Volumenelements ergibt sih zu
∂(ρ · dx · dy · dz)
∂t
=
∂ρ
∂t
· dx · dy · dz . (3.3)
Wenn man die Gesamtbilanz über alle Flähen des Volumenelements entsprehend des oben
formulierten Grundsatzes bildet, ergibt sih durh Vereinfahung die allgemeine Form der
Kontinuitätsgleihung
∂ρ
∂t
+
∂(ρ · u)
∂x
+
∂(ρ · v)
∂y
+
∂(ρ · w)
∂z
= 0 . (3.4)
Für den Fall einer inkompressiblen Strömung (ρ = const.) vereinfaht sih diese Gleihung
weiter zu
∂u
∂x
+
∂v
∂y
+
∂w
∂z
= 0 . (3.5)
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Eine kompakte koordinatenfrei Form der oben verbalisierten und hergeleiteten Erhaltungs-
gleihung lässt sih unter Verwendung des Nabla-Operators ∇ = ( ∂
∂x
, ∂
∂y
, ∂
∂z
)T wie folgt
ausdrüken
∂ρ
∂t
+∇ · (ρ · v) = 0 bzw. ∇ · v = 0 . (3.6)
Navier-Stokes Gleihungen (Impulserhaltung)
Die Gleihung wird zunähst wie folgt in verbaler Form ausgedrükt [40℄:
Die zeitlihe Änderung des Impulses im Volumenelement =∑
der in das Volumenelement einströmenden Impulsströme -∑
der aus dem Volumenelement ausströmenden Impulsströme +∑
der auf das Volumenelement wirkenden Sherkräfte und
Normalspannungen +∑
der auf die Masse des Volumenelements wirkenden Kräfte.
Die Herleitung der Impulsgleihung erfolgt analog zur Kontinuitätsgleihung. Der Impuls
I ist deniert als das Produkt aus Masse m und Geshwindigkeit v und stellt somit eine
vektorielle Gröÿe dar, die drei Komponenten umfasst
I = m · v . (3.7)
Das Fluid in dem Kontrollvolumen besitzt den Impuls ρ·dx·dy ·dz ·v. Die zeitlihe Änderung
des Impulses ergibt sih somit zu
dI
dt
=
∂(ρ · dx · dy · dz · v)
∂t
=
∂(ρ · v)
∂t
· dx · dy · dz (3.8)
oder
dI˙ = dm˙ · v = ρ · dV · v . (3.9)
Zunähst wird der durh die Flähe, die durh dx ·dy aufgespannt wird, eintretende Impuls-
strom betrahtet. Es wird nur die Komponente in x-Rihtung betrahtet
dI˙x(x) = (ρ · u) · u · dy · dz . (3.10)
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Auh hier ändert sih die Gröÿe ρ · u · u innerhalb des Volumenelements. Durh eine Tay-
lorentwiklung kann die Änderung in x-Rihtung ausgedrükt werden, so dass der an der
entsprehenden Seite ausströmenden Impulsstrom lautet
dI˙x(x+ dx) =
(
ρ · u · u+
∂(ρ · u · u)
∂x
· dx
)
· dy · dz . (3.11)
Die Herleitung der in y- und z-Rihtung wirkenden Impulsströme erfolgt analog. Für je-
de Flähe des Volumenelements sind drei Impulsströme in untershiedlihe Rihtungen zu
erfassen (siehe Abb. 3.2).
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Abbildung 3.2: Ein- und ausströmende Impulsströme an einem Volumenelement [40℄
Mit den Impulsströmen sind allerdings noh niht alle Ursahen für die zeitlihe Änderung
des Impulses innerhalb des Volumenelements erfasst. Zusätzlihe Beiträge liefern Normal-
und Shubspannungen, sowie Volumenkräfte.
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Die am Volumenelement angreifenden Normal- und Shubspannungen sind in Abbildung 3.3
dargestellt.
Abbildung 3.3: Normal- und Shubspannungen [40℄
Neben der Shwerkraft können andere Volumenkräfte wie z.B. elektrishe oder magnetishe
Kräfte auf die Strömung wirken. Die Gesamtheit dieser Kräfte wird an dieser Stelle mit
k = (kx, ky, kz) (Kraft pro Volumen) beshrieben.
Mit diesen Kräften kann nun die Gesamtbilanz für die Impulse in den jeweiligen Rihtungen
erstellt werden.
Für den Impuls in x-Rihtung ergibt sih
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∂(ρ · u)
∂t
+
∂(ρ · u · u)
∂x
+
∂(ρ · u · v)
∂y
+
∂(ρ · u · w)
∂z
=
kx +
∂τxx
∂x
+
∂τyx
∂y
+
∂τzx
∂z
. (3.12)
Die Normalspannung τxx wird übliherweise in einen Drukanteil p und in einen, aus Rei-
bungseekten resultierenden, Anteil σxx zerlegt. Es gilt
τxx = σxx − p . (3.13)
Die Normal- und Shubspannungen können mit Hilfe des Stokesshen Reibungsansatzes
unter Verwendung der dynamishen Viskosität µ durh die vorliegenden Geshwindigkeits-
gradienten ausgedrükt werden
σxx = 2 · µ ·
∂u
∂x
−
2
3
· µ ·
(
∂u
∂x
+
∂v
∂y
+
∂w
∂z
)
, (3.14)
τyx = τxy = µ · (
∂v
∂x
+
∂u
∂y
) , (3.15)
τzx = τxz = µ · (
∂u
∂z
+
∂w
∂x
) . (3.16)
Nun kann Gleihung (3.12) in der Form der bekannten Navier-Stokes-Gleihungen formuliert
werden. Diese gelten für instationäre, dreidimensionale und kompressible Strömungen.
In x-Rihtung erhält man:
ρ ·
(
∂u
∂t
+ u ·
∂u
∂x
+ v ·
∂u
∂y
+ w ·
∂u
∂z
)
= kx −
∂p
∂x
+
∂
∂x
[
µ ·
(
2 ·
∂u
∂x
−
2
3
· (∇ · v)
)]
+
∂
∂y
[
µ ·
(
∂u
∂y
+
∂v
∂x
)]
+
∂
∂z
[
µ ·
(
∂w
∂x
+
∂u
∂z
)]
(3.17)
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in y-Rihtung:
ρ ·
(
∂v
∂t
+ u ·
∂v
∂x
+ v ·
∂v
∂y
+ w ·
∂v
∂z
)
= ky −
∂p
∂y
+
∂
∂y
[
µ ·
(
2 ·
∂v
∂y
−
2
3
· (∇ · v)
)]
+
∂
∂z
[
µ ·
(
∂v
∂z
+
∂w
∂y
)]
+
∂
∂x
[
µ ·
(
∂u
∂y
+
∂v
∂x
)]
(3.18)
in z-Rihtung:
ρ ·
(
∂w
∂t
+ u ·
∂w
∂x
+ v ·
∂w
∂y
+ w ·
∂w
∂z
)
= kz −
∂p
∂z
+
∂
∂z
[
µ ·
(
2 ·
∂w
∂z
−
2
3
· (∇ · v)
)]
+
∂
∂x
[
µ ·
(
∂w
∂x
+
∂u
∂z
)]
+
∂
∂y
[
µ ·
(
∂v
∂z
+
∂w
∂y
)]
(3.19)
Im Falle einer inkompressiblen Strömung, vereinfahen sih die Navier-Stokes-Gleihungen
mit Hilfe der Gleihung (3.6) zu
ρ ·
(
∂u
∂t
+ u ·
∂u
∂x
+ v ·
∂u
∂y
+ w ·
∂u
∂z
)
= kx −
∂p
∂x
+ µ ·
(
∂2u
∂x2
+
∂2u
∂y2
+
∂2u
∂z2
)
, (3.20)
ρ ·
(
∂v
∂t
+ u ·
∂v
∂x
+ v ·
∂v
∂y
+ w ·
∂v
∂z
)
= ky −
∂p
∂y
+ µ ·
(
∂2v
∂x2
+
∂2v
∂y2
+
∂2v
∂z2
)
, (3.21)
ρ ·
(
∂w
∂t
+ u ·
∂w
∂x
+ v ·
∂w
∂y
+ w ·
∂w
∂z
)
= kz −
∂p
∂z
+ µ ·
(
∂2w
∂x2
+
∂2w
∂y2
+
∂2w
∂z2
)
. (3.22)
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Auh diese Gleihung lässt sih in Erhaltungsform wie folgt darstellen
ρ ·
(
∂v
∂t
+ (v · ∇)v
)
= k−∇p+ µ ·∆v , (3.23)
mit ∆ = ( ∂
2
∂x2
+ ∂
2
∂y2
+ ∂
2
∂z2
).
Die Navier-Stokes-Gleihungen (3.17), (3.18) und (3.19) gelten ohne Einshränkung für alle
newtonshen Fluide, die sih als Kontinuum beshreiben lassen.
Für niht-newtonshen Fluide können diese Gleihungen nur mit Hilfe geeigneter Viskosi-
tätsmodelle angewandt werden (vgl. Abshnitt 3.2.2).
3.2 Numerishe Modellierung des Blutes
3.2.1 Niht-newtonshe Medien
Die Reibung ist eine Transporteigenshaft des Fluids, welhe den Impulstransport in den
reibungsbehafteten Strömungsbereihen bestimmt.
Man betrahte als Beispiel den eindimensionalen Fall einer Couette-Strömung. Der Zusam-
menhang zwishen Shubspannung τ (Sherrate) und Geshwindigkeitsgradienten du/dz
(Shergeshwindigkeit) kann wie folgt ausgedrükt werden [43℄
τ = µ ·
du
dz
. (3.24)
Die Proportionalitätskonstante µ [Ns/m2℄ wird dynamishe Zähigkeit (Viskosität) genannt
und ist eine, für das jeweilige Fluid harakteristishe Gröÿe. Sie hängt bei einen newtonshen
Fluid mit den Wehselwirkungskräften zwishen den Molekülen des strömenden Mediums
zusammen. Die Viskosität µ beshreibt somit das Fliessverhalten des Fluids. Unter einem
newtonshen Medium versteht man ein Fluid, das diesen linearen Zusammenhang zwishen
der Shubspannung τ und dem Geshwindigkeitsgradienten du/dz besitzt.
Bei niht-newtonshen Fluiden existiert dieser lineare Zusammenhang niht. Abbildung 3.4
zeigt das Verhalten einiger niht-newtonsher Fluide im Vergleih zu einem newtonshen
Fluid. Man untersheidet pseudoplastishe Fluide, die bei wahsender Shubspannung eine
Abnahme der Steigung zeigen und dilatanten Medien wie Suspensionen, bei denen eine
Zunahme zu beobahten ist. Ein idealisiertes Bingham Medium folgt nah einem endlihen
Wert von τ bei du/dz = 0 dem Verlauf eines newtonshen Fluids.
Ein für niht-newtonshe Medien verwendeter Ansatz ist
τxz = K ·
∣∣∣∣dudz
∣∣∣∣
n
, (3.25)
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du
dz
Dilatantes Fluid
Newtonsches FluidPseudoplastisches
Bingham Fluid
Fluid
τ
Abbildung 3.4: Shubspannung τ für newtonshe und nihtnewtonshe Fluide [40℄
wobei K und n Stokonstanten sind. Für n < 1 bzw. n > 1 ergibt sih ein pseudoplastishes
bzw. ein dilatantes Medium. Für K = µ und n = 1 ist das Fluid newtonshe.
3.2.2 Das Crossmodell
Ein mögliher Ansatz zur Modellierung niht-newtonsher Medien ist das Cross-Modell. Es
liefert einen Zusammenhang zwishen der dynamishen Viskosität µ und der Sherrate γ˙.
Hierauf soll im Folgenden eingegangen werden.
Als niht-newtonshes Medium wird jetzt das Blut betrahtet. Die Einführung einer eek-
tiven Viskosität µeff ermögliht die Verwendung der Grundgleihungen der Strömungsme-
hanik auh für newtonshe Medien. Es gilt
µeff(γ˙) = µ∞ +
µ0 − µ∞
(K · γ˙)m
, (3.26)
wobei γ˙ die Sherrate darstellt. Dieses Modell wurde von Perktold [46℄ modiziert, um die
lange Aggregationsphase von Blut zu berüksihtigen
µeff(γ˙) = µ∞ +
(µ0 − µ∞)
(1 + (t0 · γ˙b)a)
, (3.27)
wobei die Parameter a = 0.3, b = 1.7, und t0 = 0.5 s experimentell ermittelt wurden. Bei den
Werten von µ0 = 0.1315 Pa·s und µ∞ = 0.03 Pa·s handelt es sih um die Grenzviskositäten
für kleine bzw. groÿe Sherraten [33℄. Dieser Zusammenhang ist in Abbildung 2.6 gezeigt.
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3.3 Anfangs- und Randbedingungen
Die in Abshnitt 3.1 hergeleiteten Grundgleihungen (3.6) und (3.23) sind partielle Die-
rentialgleihungen erster Ordnung in der Zeit, sowie erster bzw. zweiter Ordnung im Raum.
Sie bilden ein Gleihungssystem nihtlinearer, partieller Dierentialgleihungen, die niht
algebraish lösbar sind. In einfahen Fall lässt sih dieses Gleihungssystem mit Hilfe von
Anfangs- und Randbedingungen lösen.
3.3.1 Anfangsbedingungen
Durh die Anfangsbedingungen werden die Werte zum Zeitpunkt t = 0 für alle Orte x
initialisiert. Diese sollten mindestens die Kontinuitätsgleihung erfüllen und niht in Konikt
mit den Randbedingungen stehen. Rein mathematish können die Anfangsbedingungen wie
folgt dargestellt werden
v(x, t = 0) , p(x, t = 0) . (3.28)
3.3.2 Randbedingungen
Die Randbedingungen geben die Werte der entsprehenden Gröÿe an den Grenzen des unter-
suhten Gebietes für jeden beliebigen Zeitpunkt t an. Man untershiedet zwei untershied-
lihe Typen von Randbedingungen:
 Dirihlet'she-Randbedingung
Bei der Dirihlet'shen-Bedingung werden die Werte der Strömungsgröÿen an den
Grenzen des Rehengebietes vorgegeben. Diese Randbedingungen mit der zugehörigen
Dierentialgleihungen stellen ein Randwertproblem erster Art dar.
 Neumann'she-Randbedingung
Bei der Neumann'shen-Bedingung wird ein Gradient der Strömungsgröÿen an den
Grenzen des Rehengebietes vorgegeben. Hier spriht man von einem Randwertpro-
blem zweiter Art.
Die in dieser Arbeit verwendeten Randbedingungen sind Dirihlet-Bedingungen. Aufgrund
der Haftbedingung gilt für die Geshwindigkeit des Blutes an der Herzwand der Zusammen-
hang
vBlut = vWand . (3.29)
An den Einlassgrenzen werden Drukrandbedingungen verwendet. Es werden Drukwerte
an den Einlassrändern angegeben
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pEin = p0 . (3.30)
Ebenso wird der Kreislaufwiderstand durh ein Kreislaufmodell modelliert [49℄. Dieses Mo-
dell berehnet den physiologishen Drukwert, der durh den Kreislauf auf das Herz wirkt
und gibt diesen als Dirihlet-Bedingung an den Einlassrändern des numerishen Modells
vor.
3.4 Kennzahlen zur Charakterisierung der Strömung
Bevor die wihtigen Kennzahlen eingeführt werden, sollen zunähst die für ihre Berehnung
erforderlihen harakteristishen Gröÿen erläutert werden. Des Weiteren wird der Herzzyklus
in Diastole und Systole unterteilt und für beide jeweils die gesuhte Kennzahl berehnet.
 Mittlere Geshwindigkeit U
Zur Bestimmung der mittleren harakteristishen Geshwindigkeit wird das zeitlih
gemittelte Shlagvolumen verwendet. Das Shlagvolumen des Ventrikels VS wird hierzu
auf die jeweilge Zeitdauer der Diastole bzw. Systole bezogen.
Udia/sys =
VSchlag
tdia/sys · Aaorten/mitral
. (3.31)
 Charakteristishe Länge L
Die Berehnung der harakteristishen Länge erfolgt über die Flähe der Aorten- bzw.
Mitralklappe. Sie ist gleih dem Durhmesser des Kreises, der die gleihe Flähe wie
die jeweils durhströmte Klappen besitzt.
 Mittlere eektive Viskosität µeff
Wegen der niht-newtonshen Eigenshaft des Blutes wird eine gemittelte eektive
Viskosität µeff verwendet (vgl. Kapitel 3.2). Der Wert dieser Gröÿe wird für das Blut
im Ventrikel zu jedem Zeitshritt und an jeder Zelle berehnet. Die resultierende, über
das Volumen gemittelte mittlere Viskosität ist dann
µV eff =
∑N
i=1 Vi · µ
i
eff
Vgesamt
. (3.32)
Shlieÿlih wird die oben in der Gleihung (3.32) dargestellte volumengemittelte eek-
tive Viskosität über die Zeitshritte zeitlih gemittelt, sodass sih folgender Zusam-
menhang ergibt
µeff =
∑K
i=1 µ
V
eff · (tj+1 − tj)
tzyklus
. (3.33)
3.4 Kennzahlen zur Charakterisierung der Strömung 31
Für die Auswertung der Simulation bietet sih die Berehnung einer räumlih und
zeitlih gemittelten eektiven Viskosität an. Hierzu erfolgt zunähst eine räumlihe
Mittelung über die betrahteten Zellen j, anshlieÿend werden die jeweiligen Werte zu
den Zeitpunkten i über die untersuhte Zeit tges gemittelt. Die Formel zur Bestimmung
der mittleren eektiven Viskosität µeff ergibt sih zu
µeff =
1
tges
·
∑
i
[∑
µeff,j · Vj
Vges
]
i
·∆ti. (3.34)
 Kreisfrequenz ω
Die Kreisfrequenz wird direkt aus der Zykluszeit des Herzens gebildet. Es wird hier
der gesamte Zyklus betrahtet (Systole und Diastole), wobei die Womersleyzahl die
instationären Phänomene über die Gesamtzeit beshreibt
ω =
2π
tzylus
. (3.35)
Hierbei bezeihnet tzylus die Zeit eines kompletten Herzzykluses.
Zur Beshreibung und Berehnung inkompressibler und instationärer Strömungen stehen
zwei bekannte dimensionslose Kennzahlen zur Verfügung.
 Reynoldszahl ReL
Die Reynoldszahl beshreibt das Verhältnis von konvektiven Kräften (Trägheitskräfte)
zu Reibungskräften innerhalb der Strömung
ReL =
Trägheitskräfte
Reibungskäfte
=
ρ · U · L
µ
. (3.36)
Die Geshwindigkeit U ist die Geshwindigkeit der freien, noh ungestörten Anströ-
mung des Körpers, eine gemittelte Geshwindigkeit oder die Geshwindigkeit des Kör-
pers selbst. L ist eine harakteristishe Länge und µ die dynamishe Viskosität.
Für diese Arbeit wurden folgende Gröÿen für die Reynoldszahl benutzt
ReD,sys/dias =
ρ · Usys/dias ·Daorten/mitral
µeff
. (3.37)
Im Bereih einer kritishen ReynoldszahlReL,krit erfolgt der Übergang (Transition) von
einer laminaren zu einer turbulenten Strömung. Für diesen Fall können die Grundglei-
hungen niht mehr in der in Kapitel 3.1 dargestellten Formulierung (vgl. Gl. (3.6)
und (3.23)) benutzt werden, sondern müssen durh die Reynoldsgleihungen unter
Verwendung zeitlih gemittelter (f) und Shwankungsgröÿen (f ′) ersetzt werden.
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 Womersleyzahl Wo
Die Womersleyzahl bezeihnet das Verhältnis von instationären Beshleunigungskräf-
ten zu Reibungskräften
Wo2 =
instationäre Beshleunigungskräfte
Reibungskäfte
=
ρ · ω · L2
µ
, (3.38)
mit der Winkelgeshwindigkeit ω.
Hier wurde die Womersleyzahl mit folgenden Gröÿen formuliert
Wo2 =
ρ · ω ·Daorten/mitral
2
µeff
. (3.39)
3.4.1 Dimensionslose Form der Grundgleihung
Die hergeleiteten Grundgleihungen (3.6) und (3.23) können unter Verwendung der oben
eingeführten Kennzahlen entdimensioniert werden [42℄.
 Massenerhaltung
∇ · v∗ = 0 . (3.40)
 Impulserhaltung
Wo2
ReL
∂v∗
∂t∗
+ (v∗ · ∇)v∗ = −∇p∗ +
1
ReL
·∆v∗ , (3.41)
mit
x
∗ =
x
L
, v∗ =
v
U∞
, t∗ = t · ω , p∗ =
p
ρ · U∞
2
. (3.42)
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4.1 Das Software Paket
Die numerishe Simulation der Strömung im linken Ventrikel mit gesundem bzw. erkranktem
Klappenmodell wird mit dem Software Paket Star-CD
©
, der Firma Computational Dyna-
mis Limited (CD Adapo), durhgeführt. Das gesamte Software-Paket umfasst ProStar
©
als Solver, Pre- und Postprozessor.
Die in Kapitel 3 hergeleiteten Dierentialgleihungen (3.17), (3.18) und (3.19) sind in den
meisten Fällen niht analytish lösbar. Aus diesem Grund ist es erforderlih diese nume-
rish zu lösen. Die Überführung der analytishen Dierentialgleihungen im diskrete Form
wird Diskretisierung genannt. Bei den numerishen Verfahren werden die zu bestimmen-
den Gröÿen zu bestimmten Zeitpunkten in diskreten Punkten des Rehengebietes im Raum
berehnet. Das Ziel dieses Verfahren ist es, Dierentialgleihungen durh algebraishe Die-
renzbeziehungen zu ersetzen. Von dem benutzten Verfahren hängen Stabilität, Konvergenz,
Konsistenz und Genauigkeit ab.
Die räumlihe Diskretisierung wird bei Star-CD
©
durh dem Finite-Volumen-Methode
(FVM) ermögliht. Dieses Methode erfolgt in drei untershiedlihen Shritten, die in Folge
beshreiben werden.
Unterteilung des Gesamtvolumens in diskrete Zellen
Der erste Shritt ist die Netztgenerierung. Das Untersuhungsgebiet wird in eine endlihe
Zahl niter Volumen, die übliherweise Zellen genannt werden, unterteilt. Die Erhaltungs-
gleihungen werden in allgemeiner vektorieller Form geshrieben als
∂
∂t
(ρΦ) + div(ρurΦ− ΓΦgradΦ) = SΦ , (4.1)
wobei:
- Φ eine der unabhängigen Variablen u, v, w, ǫ, T usw. repräsentiert,
- ur die Relativgeshwindigkeit der Strömung zu einer lokalen Netzgeshwindigkeit ist,
- ΓΦ die entsprehende Diusionskonstante ist,
- SΦ den Quellterm in den Ausgangsgleihungen darstellt.
Integration der Gleihungen über das Volumen
In zweiten Shritt werden die Gleihungen über das gesamte Rehengebiet integriert:
∂
∂t
∮
V
div(ρΦ)dV +
∮
S
(ρurΦ− ΓΦgradΦ)dS =
∮
V
SΦdV , (4.2)
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wobei:
- S der Oberähenvektor des Kontrollvolumens V ist,
- ur die Relativgeshwindigkeit zwishen der Strömung und der Oberähe S darstellt.
Durh die Verwendung des Gauÿ'shen Integralsatzes [45℄
∫
V
(∇ · F ) · dV =
∫
S
(F · n) · dS (4.3)
werden die Dierentialquotienten in ihrer Ordnung um eins reduziert und anshlieÿend durh
das Dierenzenverfahren approximiert.
Approximation der abhängigen Variablen auf die Zellmittelpunkte
Die Approximation der Variablen erfolgt im Mittelpunkt der jeweiligen Zellen (ell-
entered). Dabei werden die Variablen über das Zellvolumen als räumlih konstant betrah-
tet. Die Flüsse werden mit Hilfe der Werte aus den Nahbarzellen approximiert. Sie werden
als über die Zellähe gemittelt betrahtet und sind daher ebenfalls räumlih konstant.
Die vorhandenen partiellen Dierentialgleihungen werden durh die Diskretisierung in ge-
koppelte, gewöhnlihe Dierentialgleihungen für die diskreten Variablen reduziert. Die-
se lassen sih durh ein geeignetes Zeitintegrationsverfahren wie z.B. das Runge-Kutta-
Verfahren iterativ lösen (vgl. [61℄).
∂
∂t
∮
Vp
(ρΦ)dV
︸ ︷︷ ︸
T1
+
∑
j
∮
Sj
(ρurΦ− ΓΦgradΦ)dS
︸ ︷︷ ︸
T2
=
∮
Vj
SΦdV︸ ︷︷ ︸
T3
. (4.4)
4.2 Zeitlihe Diskretisierungsverfahren
Mit der Zeitdiskretisierung wird der kontinuierlihe zeitlihe Verlauf der Strömungsgröÿe
auf diskrete Zeitpunkte beshränkt:
tn = n ·∆t . (4.5)
Dabei stellt n den Zeitindex und ∆t die Shrittweite dar.
Im Folgenden werden einige Zeitdiskretisierungsverfahren, die in dem Software Paket zur
Verfügung stehen, erläutert.
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Implizites Euler-Verfahren
Auh genannt Euler-Rükwärts Verfahren. Hierbei wird der Dierentialquotient durh einen
Dierenzenquotient angenähert:
∂u
∂t
≈
un+1 − un
∆t
= fn+1 . (4.6)
Der Zeitindex n+1 bezeihnet hierbei den neuen Zeitshritt, der Index n den momentanen.
Diese Gleihung lässt sih niht nah der unbekannten Gröÿe un+1 auösen und führt des-
halb zu einem erhöhten numerishen Aufwand. Der Vorteil dieses Verfahren ist die gröÿere
Stabilität im Vergleih zu anderen Methoden. Das zugehörige Modell ist in Abbildung 4.1
gezeigt.
x
t
n+1
n
j-1 j j+1
Abbildung 4.1: Zeitdiskretisierung [45℄
Wird angenommen, dass die Variablen innerhalb der jeweiligen Zelle (i, j, k) konstant sind,
ergibt sih für den instationären Term T1 aus Gleihung (4.4)
T1 ≃
(ρΦV )n+1ijk − (ρΦV )
n
ijk
∆t
. (4.7)
Explizites Euler-Verfahren
Dieses Verfahren wird auh Euler-Vorwärts Verfahren genannt weil sih die Gleihung nah
der unbekannten Gröÿe un+1 lösen lässt. Der Dierentialquotient der Zeitableitung wird hier
durh einen Dierenzquotienten ersetzt [45℄:
∂u
∂t
≈
un+1 − un
∆t
= fn . (4.8)
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Hierbei wird die exakte Funktion u(t) an der Stelle (tn, un) durh die Tangente an den
Kurvenverlauf von u(t) im Punkt (tn, un) angenähert. Man erhält damit den neuen Wert un+1
als Approximation des exakten uexakt. Die Dierenz un+1−uexakt wird Approximationsfehler
genannt.
Dieses Verfahren ist ungenauer und besitzt ein gröÿeres Instabilitätsgebiet im Vergleih zum
impliziten Verfahren. Es ist jedoh leihter zu programmieren.
Die Wahl der Zeitshrittweite
Ein entsheidender Punkt für die Vermeidung von numerisher Instabilität ist die Wahl der
Zeitshrittweite ∆t und der Raumshrittweite ∆x. Diese können niht unabhängig vonein-
ander gewählt werden (s. Abb. 4.2).
tn
t
tn+1
x i−1 x i x i+1
stabil instabilinstabil
x
Abbildung 4.2: Geometrishe Darstellung der numerishen Stabilität [45℄
Die Ausbreitungsgeshwindigkeit der numerishen Information muss gröÿer sein, als die
Ausbreitungsgeshwindigkeit der physikalishen Information. Dafür muss zunähst die so-
genannte Courant, Friedrihs und Lewy Kennzahl (CFL-Zahl) eingeführt werden.
Sie ist wie folgt deniert:
CFL = c ·
∆t
∆x
. (4.9)
Es gilt folgende Bedingung für die Stabilität:
CFL ≤ 1 . (4.10)
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4.3 Räumlihe Diskretisierungsverfahren
Mit der Diskretisierung im Raum werden alle Strömungsgröÿen und die entsprehenden Ab-
leitungen bezüglih den Raumkoordinaten (x, y, z) zu einem festen Zeitpunkt t beshränkt.
Die bekanntesten Raumdiskretisierungsverfahren werden wie folgt zusammengefasst:
 Finite-Dierenzen-Verfahren
 Finite-Elemente-Verfahren
 Finite-Volumen-Verfahren
Das Software Paket Star-CD
©
verwendet das Finite-Volumen-Verfahren.
Das Finite-Volumen-Verfahren
Die Terme T2 und T3 in Gleihung 4.4 werden entsprehend bestimmt. Der Term T2 wird
zunähst in konvektive Flüsse Kj und in dissipative Flüsse Dj unterteilt. Die beiden Flüsse
werden als Mittelwert über der Zellähe Sj angenähert:
T2 ≃
∑
j
(
ρurΦ · S
)
j
−
∑
j
(
ΓΦ∇Φ · S
)
j
≡
∑
j
Kj −
∑
j
Dj . (4.11)
Die Diusionsterme Dj werden durh eine ähenzentrierte Formulierung approximiert:
Dj ≃ ΓΦ,j
[
f lj(ΦN − ΦP ) +∇Φ · S − f
l
j∇Φ · dPNj
]
. (4.12)
wobei:
- f lj geometrishe Faktoren sind,
- dPN der Abstandsvektor der benahbarten Zellmittelpunkte P und N darstellt,
- ΓΦ,j der auf die Zellähe Sj interpolierte Diusionskoezient ist,
- Φ eine der unabhängigen Variablen u, v, w usw. darstellt.
Für die Diskretisierung der konvektiven Flüsse, die aufgrund der Nihtlinearität einen grö-
ÿeren numerishen Aufwand erfordert, bietet Star-CD
©
eine Vielzahl von Verfahren ver-
shiedener Ordnung vom Upwind-Verfahren (1.Ordnung) über zentrale Dierenzen bis zu
Gamma oder QUICK (3.Ordnung) an.
Für diese Arbeit erfolgt die räumlihe Diskretisierung mittels dem MARS - Verfahren
(Monotone Advetion and Reonstrution Sheme).
Dieses Verfahren zweiter Ordnung wird in Folge erläutert. Es besteht grundsätzlih aus zwei
Shritten:
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P
NS
Abbildung 4.3: Benahbarte Zellen mit den Zellzentren P und N [61℄
1. Reonstrution
Mit Hilfe des Total Variation Diminishing Shemas wird hierbei ein Feld monotoner
Gradienten berehnet, das zusammen mit den Zellwerten eine räumlihe Diskretisie-
rung zweiter Ordnung ermögliht. Dieses Shema dämpft numerishe Oszillationen.
2. Advetion
In diesen Shritt werden aus den rekonstruierten Flüssen mittels eines Advektions-
verfahrens alle advektiv (gebundenen) transportierten Terme über die Zelloberähe
approximiert. Die diusiven Terme werden hier vernahlässigt.
Die Diskretisierung des Terms T3, der Quellen und Senken der transportierten Gröÿen sowie
externe Flüsse beinhaltet, kann in quasi-linearer Form formuliert werden als:
T3 ≃ s1 − s2ΦP . (4.13)
Mit der diskretisierten Form der Kontinuitätsgleihung
(ρV )n − (ρV )0
∆t
+
∑
F n+1j = 0 (4.14)
und Einsetzten der Terme T1, T2 undDj lautet die kompakte Form der Ausgangsgleihungen:
APΦ
n
P =
∑
m
AmΦ
n
m + s1 +BPΦ
0
P , (4.15)
wobei folgendes gilt:
- Am: Anteil der konvektiven und diusiven Flüsse
- BP =
ρV 0
∆t
.
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Die Summe über m erfolgt gemäÿ dem verwendeten Dierenzenshema über alle Nahbar-
zellen. Für jede unabhängige Strömungsgröÿe existiert nun eine entsprehende Gleihung
4.15 in jeder Zelle des Rehennetzes. Das sih ergebende Gleihungssystem mit der entspre-
henden Anzahl an Unbekannten wird in Star-CD
©
mit einem iterativen Verfahren gelöst
[45℄.
4.4 Lösungsalgorithmus
Das prinzipielle Problem bei der Behandlung inkompressibler Strömungen liegt in der Be-
stimmung des Drukfeldes. Der Drukgradient kommt zwar in den Quelltermen der Navier-
Stokes-Gleihungen zum Ausdruk. Es steht aber keine explizite Gleihung zur Bestimmung
des Drukfeldes zur Verfügung. Die Bedingung ρ = const. führt zu einer Entkopplung der
Kontinuitätsgleihung und der Navier-Stokes-Gleihungen, wobei die Kontinuitätsgleihung
als eine Art Zusatzgleihung betrahtet werden kann. Zur Bestimmung des Drukfeldes ist
es somit erforderlih, eine weitere Gleihung zu nden, die sowohl die Kontinuitäts- als auh
die Impulsgleihungen erfüllen muss.
Im Wesentlihen können folgende Verfahren verwendet werden:
 Verfahren der künstlihen Kompressibilität
 Erstellung einer Gleihung für das Drukfeld
 Erstellung einer Drukkorrekturgleihung
Das am häugsten verwendete Verfahren beziehen sih auf die Verknüpfung der Kontinui-
tätsgleihung und der Navier-Stokes-Gleihungen mittels einer Drukkorrekturgleihung. Im
Folgenden wird dieses Vorgehen und der verwendete Lösungsalgorithmus beshrieben.
4.4.1 Der PISO-Algorithmus
Die Verwendung des PISO-Algorithmus (Pressure-Impliit with Splitting of Operators)
liefert die notwendige Gleihung zur Bestimmung des Druksfeldes. Es handelt sih um einen
niht-iterativen Algorithmus zur Berehnung implizit-diskretisierter, instationärer Strömun-
gen. Dazu wird zunähst die Impulsgleihung wie folgt formuliert
APu
n
i,P = H(u
n
i,m) +B
0
Pu
0
i,P + s1 +DP (p
n
N+ − p
n
N−) , (4.16)
mit
H(ui,m) =
∑
m
Amui,m . (4.17)
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Der Term DP (p
n
N+−p
n
N−) beshreibt die Finite-Volumen-Approximation des Drukgradien-
ten
∂p
∂xi
mit dem geometrishen Koezienten DP . Die Kontinuitätsgleihung wird wie folgt
formuliert
BnP − B
0
P =
∑
j
(ρnunjSj) = 0 , (4.18)
wobei die Geshwindigkeiten uj jeweils senkreht auf den entsprehenden Zelloberähen Sj
stehen. In Abbildung 4.4 sind die verwendeten, oben denierten Bezeihnungen dargestellt.
j
PN- N+face j
uiP
u
Abbildung 4.4: Bezeihnungen der PISO-Implementierung auf einem kartesishen Netz
[61℄
Die Geshwindigkeiten Unj erfüllen die Massenerhaltung und werden deswegen massenerhal-
tende Geshwindigkeiten genannt.
Die Impulsgleihung für die Zellenoberähe Sj lautet
APu
n
j = H(u
n
i,m) +B
0
Pu
0
i,P + s1 +DP (p
n
P − p
n
N+) . (4.19)
Mittels Einsetzen der Gleihung (4.19) in Gleihung (4.18) erhält man die gesuhte Druk-
gleihung für inkompressible Medien. Sie lautet wie folgt
APp
n
P =
∑
m
Amp
n
m + s1 , (4.20)
wobei der darin enthaltene Quellterm s1 eine Funktion der Knotengeshwindigkeiten u
n
i , u
0
i
ist [61℄.
Lösungsverfahren
Mittels des PISO-Algorithmus wird eine Lösung für den Zeitshritt ∆t, ausgehend von der
Initialisierungsgröÿe Φ0 in drei Shritten erreiht. Diese werden im Folgenden erläutert.
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1. Prediktor-Shritt
Die Gleihung (4.16) wird für alle Zellen und Variablen formuliert und in folgender
Form für das vorläuge Geshwindigkeitsfeld u1i der Knoten berehnet
APu
1
i,P = H(u
1
i,m +B
0
Pu
0
i,P + s1 +DP (p
0
N+ − p
0
N−) , (4.21)
wobei p0 dem Drukfeld zu Beginn des Zeitshrittes entspriht. Die vorläugen Ober-
ähengeshwindigkeiten u1j werden durh iterativ Lösung der Gleihung (4.21) mit
Hilfe der Gleihung (4.19) ermittelt, wobei uni und p
n
durh u1i und p
0
ersetzt werden.
2. Erster Korrekturshritt
Die Impulsgleihung (4.16) wird formuliert als
APu
2
i,P = H(u
1
i,m) +B
0
Pu
0
i,P + s1 +DP (p
1
N+ − p
1
N−) . (4.22)
Durh Ersetzen von uni und p
n
in Gleihung (4.19) durh u2i und p
1
erhält man die
Impulserhaltungsgleihung für die Zelloberähen. Die Drukgleihung wird dann ge-
shrieben als
APp
1
P =
∑
m
Amp
1
m + s1 . (4.23)
Der Quellterm s1 ist hierbei eine Funktion der Knotengeshwindigkeiten u
1
i und u
0
i .
Die iterativ Berehnung des Drukes aus Gleihung (4.23) erfolgt mit den Ergebnissen
für u2i aus Gleihung (4.22) und den zugehörigen, modizierten Impulsgleihungen für
die Zelloberähen (vgl. Gl. (4.19)).
3. Weitere Korrekturshritte
Weitere Korrekturshritte werden analog zum ersten Korrekturshritt wie folgt durh-
geführt
APu
q+1
i,P = H(u
q
i,m) + B
0
Pu
0
i,P + s1 +DP (p
q
N+ − p
q
N−) , (4.24)
APp
q
P =
∑
m
Amp
q
m + s1 , (4.25)
wobei der Index q = 1, 2, 3 der Anzahl der Korrekturshritte entspriht. Die Koezien-
ten APp bleiben über die Korrekturshritte unverändert. Durh Erhöhung der Anzahl
der Korrekturshritte wird die Genauigkeit der Approximation der Lösungen un und
pn wesentlih verbessert.
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Die aus dem letzten Shritt erhaltene Lösung wird für die nähste Iteration als neuer Start-
wert benutzt. Somit beginnt die Lösungssequenz wieder von vorne [61℄.
Konvergenz- und Abbruhkriterium
Die Anzahl der erforderlihen Korrekturshritte wird mit Hilfe eines Abbruhkriteriums
bestimmt. Dieses wird in diesem Abshnitt erläutert. Zuerst wird der PISO-Algorithmus
nur unter Verwendung von zwei Korrekturshritten berehnet.
STAR-CD
©
bietet allerdings zur Erhöhung der Genauigkeit des Algorithmus eine variable
Anzahl von Korrekturshritten. Das Konvergenzverhalten kann durh die Global Rate of
Change CkPhi geshätzt werden [61℄
CkΦ =
∑
(|BnPΦ
n
P | − |B
0
PΦ
0
P |) , (4.26)
wobei der Index k die Anzahl der berehneten Zeitshritte wiedergibt. Die Summation wird
über alle Zellen durhgeführt.
4.5 Randbedingungen
Zur Behandlung strömungsmehanisher Probleme bietet Star-CD
©
vershiedene implemen-
tierte Randbedingungen. Die ganze Reihe dieser Randbedingungsarten sind in der Literatur
[61℄ und [62℄ erläutert. Hier werden nur die im Rahmen dieser Arbeit eingesetzten Randbe-
dingungen in Detail beshrieben.
Drukrandbedingungen
Mit dieser Randbedingungsart wird eine Drukverteilung am Ein- bzw. Auslass vorgegeben.
Diese stellt einen Relativwert zu einem Referenzdruk dar.
Drukwiderstand
Bei dieser Randbedingungsart, so genannten baes, handelt es sih um zweidimensionale,
poröse Oberähen, die einen Drukabfall ∆p in der Strömung verursahen. Der Drukwi-
derstand wird auf den Zellenoberähen deniert
∆p = −ρ · (α|vn|+ β) · vn , (4.27)
wobei vn der Geshwindigkeitsvektor senkreht zur Oberähe ist, α und β sind Koezien-
ten, die den Widerstand verändern.
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Haftbedingung
Mit dieser Randbedingung wird die Geshwindigkeit des Fluids an der Wand des Fluidge-
bietes durh die Geshwindigkeit der Wand vorgegeben.
v = vWand (4.28)
4.6 Softwareverikation und -validierung
Wie in dem ersten Abshnitt dieses Kapitels diskutiert, werden alle numerishen Simulatio-
nen in dieser Arbeit mit dem Software Paket Star-CD
©
, der Firma Computational Dynamis
Limited (CD adapo), durhgeführt. Dieses Software Paket wird seit Jahren am Institut für
Strömungslehre der Universität Karlsruhe (TH) genutzt um Forshung und Industrieprojek-
te durhführen zu können. Die Verikation dieser Software wurde deswegen shon bei ihrer
Einführung am Institut mit typishen einfahen und komplizierten Problemen durhgeführt.
Eine genaue Beshreibung dieser Verikationsbeispiele für vershiedene Strömungsbereihe
und Arten von Problemen kann in [43℄ gefunden werden.
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5 Numerishes Modell der Strömungssimulation
5.1 Gewinnung der Daten
Für die numerishe Simulation der Strömung im linken Ventrikel werden reale Daten eines
gesunden Probanden (33) in einem Software-Paket durh die Erzeugung eines sogenannten
Rehennetzes überführt. Der zeitlihe Verlauf der Herzbewegung sowie der Klappenönung
bzw. -shlieÿung muss nahgebildet werden. Dafür werden geeignete Daten benötigt, die zu-
erst mit Hilfe eines CAD-Programms und danah durh die CFD-Software selbst bearbeitet
werden können.
Nah diesem Shritt werden an dem numerishen Modell des Ventrikels ein generisher
Bulbus und ein generisher Vorhof erzeugt. Der Bulbus wird an eine generishe, bewegte
Aorta gekoppelt [67℄, die aus geometrishen Daten einer weiblihen jungen Person extrahiert
wurde. Dieses Aorta-Modell wurde durh eine Strömung-Struktur-Kopplung berehnet [67℄
und die Lösung der Bewegung in diesem Modell als Geometrie vorgegeben. Das Einbinden
der generishen Aorta erfolgt dadurh, dass sie ein Bestandteil des Kreislaufmodells und
damit der Randbedingungen der Strömungssimulation ist.
5.1.1 Die MRT-Aufnahmen
Ausgangspunkt für die Generierung des numerishen Modells sind MRT-Aufnahmen
(Magnet-Resonanz-Tomographie) des Herzens. Diese Untersuhungsmethode bietet durh
die Verwendung von Magnetfeldern und Radiowellen ein gutes zeitlihes Auösungsvermö-
gen und erlaubt mehrere Aufnahmen in kurzer zeitliher Abfolge. Der gesamte Aufnahme-
prozess geshieht durh eine Vorgehensweise, die als Aufnahmeprotokoll bezeihnet wird.
Es wird eine untershiedlihe Anzahl Shihten in zwei untershiedlihen Rihtungen auf-
genommen. Zusätzlih wird der Fluss des Blutes durh die Mitral- und die Aortenklappe
erfasst.
Für den in dieser Arbeit benutzten Datensatz, der als F1 bezeihnet wird, wurden fünf
Shnitte entlang der Ahse des Ventrikels (Langahsenshnitte) und 18 orthogonal zu dieser
(Kurzahsenshnitte) aufgenommen. Diese Aufnahme wurde durh 17 Zeitpunkte über einer
Herzphase erzeugt, so dass diese die Grundlage der geometrishen und zeitlihen Herzbewe-
gung darstellen. Daneben werden auh die Klappenpositionen für jeden Zeitpunkt über den
Zyklus aufgenommen.
5.1.2 Die Segmentierung des Datensatzes
Die MRT-Daten werden anshlieÿend mit Hilfe eines mathematishen Algorithmus segmen-
tiert, um die Geometriedaten des zu untersuhenden Bereihs zu gewinnen. Im vorliegenden
Fall werden die Daten im DICOM-Format (Digital Imaging and Communiations in Medi-
ine) gespeihert. Die so gewonnenen Bilder sind zweidimensionale Shihtaufnahmen, die
durh untershiedlihe Graustufen die vershiedenen Gewebebereihe auösen. Das Segmen-
tierungsverfahren basiert auf dem sogenannten Live-Wire-Verfahren, welhes den Algorith-
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mus von Dijkstra [5℄ zur Grundlage hat. Eine genauere Beshreibung dieses Verfahrens ist
in [42℄ zu nden. Die Segmentierung liefert eine dreidimensionale Punktwolke für den je-
weiligen Zeitshritt, welhe im weiteren Verlauf die Basis der CAD-Geometrieerstellung des
numerishen Modells darstellt.
5.1.3 Genauigkeit der Segmentierung
In diesem Abshnitt werden zuerst die Ungenauigkeit experimenteller Messungen abge-
shätzt. Die hier kurz erläuterte Theorie wird dann in vorliegender Arbeit angewandt um
die Segmentierungsunsiherheiten zu evaluieren.
Es wird angenommen, dass eine Messung einer Länge L durh Messungen unabhängiger
Variablen x1, x2, ..., xn durhgeführt wird. Die relative Unsiherheit jeder unabhängigen Va-
riablen wird als ui ausgedrükt.
Allgemein kann L mathematish als Funktion L = L(x1, x2, ..., xn) ausgedrükt werden. Eine
Variation von δxi in einer experimentellen Messung einer Variabel xi wird eine Variation
δLi von L gleih
dLi =
∂L
∂xi
δxi . (5.1)
Die relative Änderung von L ist
δLi =
1
L
∂L
∂xi
δxi =
xi
L
∂L
∂xi
δxi
xi
(5.2)
so dass die relative Unsiherheit der Länge L wie folgt quantiziert werden kann
uLi =
xi
L
∂L
∂xi
uxi . (5.3)
Die Segmentierungsungenauigkeiten der Volumen des Ventrikels werden in Analogie zur
Bestimmung der Ungenauigkeit der experimentellen Messungen eines Zylindervolumens [9℄
über der Ungenauigkeiten in der Messung des Radius und der Höhe quantiziert.
Der Volumen eines Zylinder kann wie folgt ausgedrükt werden,
V = V (r, h) = πr2h (5.4)
abgeleitet:
dV =
∂V
∂r
dr +
∂V
∂h
dh (5.5)
mit
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∂V
∂r
= 2πrh und
∂V
∂h
= πr2 . (5.6)
Aus der Gleihung 5.3 kann man die auf den Radius bezogene Ungenauigkeit wie folgt
berehnen
uV,r =
∂Vr
∂V
=
r
V
∂V
∂r
ur =
r
πr2h
(2πrh)ur = 2ur (5.7)
wohingegen die der Höhe
uV,h =
∂Vh
∂V
=
h
V
∂V
∂h
uh =
h
πr2h
(2πr2)uh = uh (5.8)
ist. Die relative Unsiherheit des Volumens kann dann durh die Formel
uV = ±
√
(2ur)2 + (uh)2 (5.9)
berehnet werden.
In der vorliegenden Arbeit wird die innere Wand des Ventrikels segmentiert. Die Tatsahe,
dass die innere Wand des Ventrikels keine glatte Oberähe zeigt, ershwert die Aufnahme
der Daten. Die geometrish irreguläre Gewebestruktur im Ventrikel liefert Ungenauigkeiten
bei der Segmentierung. Wird eine Ungenauigkeit von einem Pixel (Länge und Höhe gleih
2 mm) in dem Segmentierungsverfahren angenommen, so ergibt sih nah Formel 5.3 eine
Unsiherheit für den Ventrikeldurhmesser Φ = 42 mm von 4.7%. Nah Formel 5.9 beträgt
die Unsiherheit des Ventrikelvolumens 9.7%.
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5.1.4 Aufarbeitung des segmentierten Datensatzes und Generierung der Ven-
trikelgeometrie
Die Aufarbeitung der Daten erfolgt in zwei Shritten und hat das Ziel, die Geometrie des
Ventrikel zu erzeugen. Zuerst wird ein CAD-Modell des Ventrikels erstellt. Dieses Modell
muss dann in einem zweiten Shritt in das CFD-Software-Paket importierbar sein um das
Rehennetz erzeugen zu können. In diesem Abshnitt wird der erste Shritt beshrieben.
Zuerst wird die durh das Segmentierungsverfahren gewonnene Punktwolke des Ventrikels in
das CAD-Software-Paket Rhinoeros
©
importiert und dort weiter verarbeitet. Durh einfa-
he Verbindung der Punkte im Kurzahsenshnitt werden Shnittkurven, sogenannte splines
generiert, die danah als Basis für die Erzeugung einer glatten Oberähe, sogenannter lofts,
verwendet werden. Diese Oberähe wird zunähst als STL-Datei (Stereolithographie) ge-
speihert und zur Netzerzeugung direkt in das CFD-Software-Paket StarCD
©
importiert (s.
Abb. 5.1).
Die Rekonstruktion der Klappenringe erfolgt durh eine Interpolation der Punktewolke des
Klappendatensatzes. Analog zum Ventrikel, müssen nun für die Klappen die entsprehen-
den Punktewolken in das CAD-Software-Paket importiert werden. Es werden zwei splines,
jeweils einer für die Mitral- und die Aortenklappe, generiert. Aufgrund ihrer shrägen Po-
sition auf dem Ventrikel ist eine genaue Bearbeitung der Klappen besonders shwer. Die
Klappenringe werden deswegen als Ebene modelliert und stellen, wie später erklärt, die
Randbedingungen des Ventrikels dar. Die generierten interpolierten Kurven, die die Klap-
pengeometrie darstellen, werden danah durh 120 Punkte in gleih groÿe Segmente un-
terteilt. Diese Punkte werden dann als IGES-Datei in das CFD-Software-Paket StarCD
©
importiert und zur Netzerzeugung verwendet. In Abbildung 5.2 ist die geometrishe Re-
konstruktion der Klappen gezeigt. Dieses Verfahren wird in jedem Zeitpunkt mit jeweils
dem Ventrikel- und Klappendatensatz wiederholt. Damit entsteht niht nur die Ventrikel-
sondern auh die Klappenbewegung.
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Importierung der Punktewolke
Fur die Herzklappen
vorbereitete Oberflache
Generierung der splines
Erzeugung eines lofts
Abbildung 5.1: Verarbeitung der MRT-Daten zum Rehennetz (Ventrikelaufarbeitung)
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Abbildung 5.2: Verarbeitung der MRT-Daten zum Rehennetz (Klappenaufarbeitung)
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5.2 Die Netzgenerierung
Das Netz des numerishen Modells wird vollautomatish erzeugt (s. Abb. 5.3). Unter Angabe
von drei harakteristishen Stützpunkten wird entlang der Ventrikelahse ein Punktshlauh
erzeugt. Dieser besteht aus Kreisen mit jeweils gleihen Abständen, die wiederum durh eine
konstante Anzahl von Punkten in Segmente unterteilt werden. Die Ventrikelgeometrie wird
aus der Projektion dieser Punkte auf die Oberähe nahgebildet. Mit Hilfe dieser nah
auÿen projizierten Punkte werden zuerst splines und danah die eigentlihe Netztopologie
erzeugt. Der Ventrikel wird nun mit einer Blokstruktur gefüllt, welhe dann anshlieÿend
zu einer Zellstruktur verfeinert wird. Der topologishe Netzaufbau des Ventrikels ist in Ab-
bildung 5.4 dargestellt. Das vierekige Zwishenstük in der Mitte ist von zwei sogenannten
O-Grids umgeben. Diese Netztopologie vermeidet das Auftreten von Singularitäten im Be-
reih mehrerer, in einem Punkt aufeinandertreender Zellen, wie es bei einer rein radialen
Vernetzung entlang der Mittelahse der Fall wäre [60℄.
Der generishe, bewegte Bulbus und der generishe, bewegte Vorhof werden ebenfalls mitver-
netzt, wobei ihre Geometrie niht aus MRT-Daten kommt. Wie am Anfang des Abshnitts
erläutert, wird auh eine Aorta eingebunden. Die Kopplung des Ventrikels an die Aorta durh
den Bulbus erfolgt mittels sogenannter ouplings. Da die Aorta unstrukturiert vernetzt wur-
de, müssen tetraedrishe Zellen der Aorta an hexaedrishe Zellen des Bulbus angeshlossen
werden.
Nahdem die Aorta separat Strömung-Struktur gekoppelt berehnet wurde, ist es notwendig
eine Zuordnung der einzelnen Zeitphasen und der daraus resultierenden Zuordnung der
einzelnen Netze von Ventrikel und Aorta vorzunehmen. Diese Anpassung der Netzbewegung
der Aorta an die 17 Herzphasen des Zykluses wurde von Donisi [6℄ eingeführt. In dieser
Arbeit wird die gleihe Anpassung an die 17 neuen Geometrien des Herzens mit dem gleihen
Verfahren durhgeführt.
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2. Erzeugung des Punktschlauches
3. Erzeugung der splines 4. Erzeugung der Splinetopologie
5. Erzeugung der Blockstrukturierung
1. Importierung der Ventrikeloberflache
6. Erzeugung der Netztopologie
Abbildung 5.3: Netzerzeugung in dem Software-Paket StarCD
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Abbildung 5.4: Netztopologie im Ventrikel
coupling
Generiertes numerisches Modell Anbindung der Aorta an den Ventrikel
Abbildung 5.5: Anbindung der Aorta an den Ventrikel
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5.3 Das Herzklappenmodell
Die Herzklappen wurden bereits im Abshnitt 2.4 beshrieben. Sie sind drukgesteuerte
Elemente, die während des Herzzykluses passiv geönet und geshlossen werden. Diese
passive Bewegung beeinusst ihrerseits die Strömung, so dass sie idealerweise durh eine
Strömung-Struktur-Kopplung berehnet werden sollte. Leider steht noh kein kommerziel-
les Software-Paket zur Verfügung, das in der Lage wäre, Bewegungen in der Gröÿenordnung
der Klappenbewegung Strömung-Struktur gekoppelt zu simulieren. Nahdem eine solhe
Lösung deswegen zur Zeit niht erreiht werden kann und die Kopplung an das gesamte
KaHMo-Herzmodell niht realisierbar ist, wird eine zweidimensionale Modellierung verfolgt.
Die Modellierung der Herzklappen wird im Vergleih zum ursprünglihen KaHMo-
Herzmodell erweitert. Bisher wurden die Önungsshritte beider Klappen als zweidimensio-
nale Projektion generisher Flähen auf die Klappenebene modelliert [28℄. In der Abbildung
5.6 ist das alte Klappenmodell gezeigt.
Abbildung 5.6: Das bisherige numerishe Herzklappenmodell nah [28℄
Nun wird diese Projektion auf Basis realer, dreidimensionaler Klappen realisiert. Die realen
Önungsähen sind aus Eho-Doppler Bildern zu extrahieren (s. Abb. 5.7 und 5.8).
5.3.1 Die Eho-Doppler Bilder Aufnahme
Im Gegensatz zur Magnet-Resonanz-Tomographie ist das Eho-Doppler-Verfahren in der
Lage, neben der äuÿeren Klappenkontur auh die komplizierte innere Geometrie während
des Önens und Shlieÿens der Klappe zu erfassen. Die Önung bzw. Shlieÿung der Klap-
pen ist zweidimensional auf der Klappenebene durh untershiedlihe Grautöne dargestellt.
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Solhe Bilder sind der Abbildung 5.7 und 5.8 für die Aorten- bzw. Mitralklappe gezeigt. In
shwarz ist die Önungsoberähe gezeigt, wobei in weiÿ bzw. grau die äuÿeren Konturen
des Klappenrings gezeigt werden.
Abbildung 5.7: Eho-Doppler Bilder für die Mitralklappe [17℄
Abbildung 5.8: Eho-Doppler Bilder für die Aortenklappe [12℄
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5.3.2 Das reale numerishe Klappenmodell
Die reale Geometrie der Önung bzw. der Shlieÿung der Herzklappen wird, wie bereits er-
wähnt, aus Eho-Doppler Bildern extrahiert. Die Önungs- und Shlieÿoberähen werden
aus diesen Bilder abgemessen und auf das numerishe Modell übertragen. Diese Rekon-
struktion ist eine Änderung des Widerstandes in der Klappenebene, wobei dieser zwishen
0 und ∞ variiert werden kann. Die Klappen werden entsprehend ihrer Projektion auf die
Klappenebene durh Variation dieser Widerstände geönet bzw. geshlossen. Die Önungs-
bzw. Shlieÿkonturen der Klappensegel werden aus den Eho-Doppler Bildern (s. Abb. 5.7
und 5.8) ausgemessenen und auf der Klappenoberähe des numerishen Modells proportio-
niert bzw. nahgebildet. Diese Rekonstruktion wird so durhgeführt, dass ihr Einuss auf
die Strömung durh Flussmessungen angepasst wird.
Der Önungsvorgang ist für die Mitral- bzw. Aortenklappe in der Abbildung 5.9 dargestellt,
wobei die gezeihneten Kreise die inneren Wände der Klappen bilden. Der Önungsvorgang
wird in vier Shritte unterteilt. Dunkel gezeihnete Bereihe zeigen Gebiete hohen Wider-
standes, während graue Gebiete einem mittleren Widerstand entsprehen. Diese mittleren
Werte, die aus Flussmessungen modelliert wurden, bringen diesem zweidimensionalen Mo-
dell eine gewisse Dreidimensionalität bei. In den weiÿen Regionen ist der Widerstand gleih
Null und die entsprehende Region ist völlig geönet.
geschlossen
Hoher Widerstand
offen
offen
öffnend
öffnendgeschlossen
Mitralklappenmodell
Aortenklappenmodell
Mittlerer Widerstand Kein Widerstand
Abbildung 5.9: Das neue Herzklappenmodell
Die Einbindung in das numerishe Modell erfolgt über zweidimensionale Zellshihten, soge-
nannten baes, denen zeit- und ortsabhängige Widerstände zugeordnet werden. Über diese
zeitlih und örtlih variablen Widerstände wird das Önen und Shlieÿen der Klappe, wie in
der Abbildung 5.9 gezeigt, gesteuert. Der zeitlihe Ablauf des Önungs- und Shlieÿvorgangs
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der Klappen wird durh den Volumenverlauf bestimmt. Dieser ist, wie später erklärt wird,
nihts anderes als die zeitlihe Änderung des Ventrikelvolumens, in welhe die nahgebildete
Klappenbewegung integriert wird.
Dieses neue Modell wurde shon bei der Lösung des Modells KaHMo nah [6℄ angewendet,
womit zum ersten Mal eine patientenspezishe Betrahtung der Klappen ermögliht wurde.
5.3.3 Der Herzklappenring
Die Abbildungen 5.7 und 5.8 zeigen die dreidimensionalen Innenringe der Mitral- und Aor-
tenklappe. Diese werden im Modell als zweidimensionale Klappenähen nah Abbildung
5.9 realisiert. Im Gegensatz zur Projektion der realen Klappen, ist der Innenring im Modell
vollständig geönet und bildet aus diesem Grunde niht exakt die Realität ab. Die Geo-
metrie der Klappenringe entstammt der segmentierten MRT-Aufnahme, deren Auösung in
diesem Bereih sehr shleht ist.
Die Weiterentwiklung des Modells ist der Gegenstand weiterführender Arbeiten [4℄. Der
Klappenring wird auf Basis eines neuen Datensatzes genauer abgebildet, die eektive Ö-
nungsähe der Klappe auf der Klappenoberähe untersuht und mit Flussmessungen va-
lidiert.
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5.4 Das numerishe pathologishe Klappenmodell
Die Krankheiten der Herzklappen wurden bereits in Abshnitt 2.5 beshrieben. Die Erkran-
kungen, die in dieser Arbeit simuliert werden, sind die Mitral- und Aortenstenose. Eine
Modellierung der Klappeninsuzienz ist aufgrund von Drukproblemen, die shon bei der
Vorhofmodellierung erwähnt wurden, niht möglih. Bei dieser Krankheit, die den Shlieÿ-
vorgang der Klappen ershwert, sollen die Mitral- bzw. die Aortenklappe gleihzeitig geönet
bleiben. Da im derzeitigen Modell jeweils nur ein Zu- bzw. Ablauf geönet sein darf, können
Insuzienzen niht simuliert werden.
In vorliegender Arbeit beshränkt man sih dann auf die Mitral- bzw. Aortenstenose. Beide
haben einen groÿen Einuss auf den Druk im linken Ventrikel. Wegen einer Aortenstenose
ist ein Anstieg des Drukes im Ventrikel zu erwarten, wohingegen eine Mitralstenose eine
Reduzierung dieses Drukes verursaht. Um die genaue Pathologie des Ventrikels, wie z.B.
Änderung der Ventrikelgestalt durh Änderung des Ventrikeldrukes, nahbilden zu kön-
nen, bräuhte man aber für solhe Fälle einen speziellen Datensatz. Nahdem dieser niht
zur Verfügung steht, werden diese Krankheiten an ihren Anfangsphasen modelliert bzw.
gerehnet, wobei als Grundlage der Rehnungen das gesunde numerishe Ventrikelmodell
verwendet wird.
Das numerishe Modell solher pathologisher Fälle besteht aus dem in den vorherigen
Abshnitten beshriebenen Modell, wobei das Klappenmodell verändert werden muss. In
den Abbildungen 5.10 und 5.11 sind diese Modelle gezeigt.
Das Modell der erkrankten Klappen basiert auf dem realen Modell. Im ersten Fall wird
aufgrund der Krankheit das Önen der Mitralklappe verhindert, während im zweiten Fall
aufgrund der Aortenstenose die komplette Önung der Aortenklappe niht stattnden wird.
Im ersten Fall wird die Füllungsphase verhindert, wohingegen im zweiten Fall die Aus-
strömphase niht komplett stattnden kann. Auh in diesem Fall, sollte man eine spezi-
she Eho-Doppler Aufnahme zur Verfügung haben, um eine genauere Modellierung des
Klappenönungs- bzw. shlieÿvorgangs darstellen zu können. Diese ist aber leider sehr
shwer zu produzieren, weil der Patient durh spezielle Sonden untersuht werden muss.
Solhe Daten stehen auh niht in den Kliniken zur Verfügung und können nur durh Einver-
ständnis der Patienten aufgenommen werden. Aus diesem Grund wird bei der Modellierung
auf medizinishe Literatur [58℄ zurükgegrien.
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geschlossen
Hoher Widerstand
offen
offen
öffnend
öffnendgeschlossen
Mitralklappenmodell
Aortenklappenmodell
Mittlerer Widerstand Kein Widerstand
Abbildung 5.10: Das Klappenmodell der Mitralstenose
geschlossen
Hoher Widerstand
offen
offen
öffnend
öffnendgeschlossen
Mitralklappenmodell
Aortenklappenmodell
Mittlerer Widerstand Kein Widerstand
Abbildung 5.11: Das Klappenmodell der Aortenstenose
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5.5 Spezielle erweiterte Modellierung bei F1: Das KaHMo 1.3' Mo-
dell
Die Modellierung der Klappenebene spielt eine wihtige Rolle bei der Strömung im Ventrikel.
Diese Rolle besteht darin, dass das Blut durh die Klappen ein- bzw. ausströmen kann. Die
Lage der Klappen ist deswegen wihtig für die geometrishe Einlaufrihtung der Strömung.
Bisher wurde die Klappenebene immer als starr modelliert [6℄. Die Bewegung des Ventrikels
wurde deshalb nur durh eine Änderung der Gestalt des Ventrikels relativ zu dieser dar-
gestellt. Aus den MRT-Daten ist aber eindeutig ersihtlih, dass die Klappenebene sowohl
entlang der Ventrikelahse, als auh um eine eigene Drehahse eine massive Bewegung aus-
führt. Diese Bewegung muss nun aus den MRT-Aufnahmen extrahiert und danah in das
numerishe Modell integriert werden. Die Klappenbewegung stellt eine wihtige Erweiterung
in dem neuen Modell, das als KaHMo 1.3' bezeihnet wird, dar.
Der Referenzpunkt des Modells wurde im alten Modell auf die Klappenebene selbst gelegt,
sodass das Herz sih relativ zu diesem kontrahiert und entspannt. Nahdem diese Ebene
sih aber auh bewegt, muss dieser Referenzpunkt an eine andere Stelle gelegt werden. Der
Datensatz selbst besitzt einen Referenzpunkt: der Ursprung des globalen Körperkoordina-
tensystems. Dieser Punkt ist bei der Aufnahme der Daten xiert und wird nun für diese
Arbeit als Referenzpunkt des CAD-Modells und damit des gesamten numerishen Modells
verwendet. Sowohl die Bewegung des Herzen, als auh die Bewegung der Klappenebene wird
dann relativ zu diesem Punkt in dieser Arbeit mitmodelliert. In Abbildung 5.12 sind die
MRT-Daten und die geometrishen verarbeiteten Daten gezeigt. Man kann die Lage des
Referenzpunktes und die Bewegung, die relativ zu diesem entsteht, erkennen.
Ursprung des Körperkoordinatensystems
Abbildung 5.12: Lage des Ursprungs des globalen Körperkoordinatensystems
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Abbildung 5.13: Vernetzungsphasen: Erzeugung der splines (oben links), Projektion der
Blöke auf die splines (oben rehts) und Erzeugung des Oberähenetzes (unten) [59℄
5.6 Die Vorhofmodellierung
5.6.1 Geometrie- und Netzerstellung
Das bisherige in KaHMo benutzte Vorhofmodell ist ein einfahes dreidimensionales generi-
shes Modell, das aus einem Speihervolumen und einer Rohrleitung besteht. Das Rohr ist
der Einlass des gesamten Modells, wobei die Anatomie des Vorhofs aus vier vershiedenen
Einläufen und einer Speiherkammer besteht, die in dem numerishen Modell berüksihti-
gen werden müssen.
Die Anatomie des Vorhofs wurde im bisherigen Modell aufgrund des Fehlens geeigneter
Daten vereinfaht. In den MRT-Aufnahmen wurde der Vorhof nie aufgenommen. Wie später
gezeigt wird, besitzt der Vorhof eine wihtige Rolle bei der Strömung im menshlihen
Herzen, so dass eine Modellierung, zur möglihst realistishen Simulation, erforderlih ist.
Aus diesem Grund sind die anatomishe Daten des Vorhofs nun aus der Literatur [39℄ zu
entnehmen.
Die Geometrie des Vorhofs wird mit dem CAD-Software-Paket Rhinoeros erstellt. Aus den
besprohenen Quellen werden Oberähe und Kurven, sogenannte splines, generiert und im
IGES-Format exportiert, um später die Vernetzung mit dem Software-Paket ICEMCFD
©
durhzuführen. In der Abbildung 5.14 ist die Geometrie des Vorhofs als Kurven (oben) und
als Oberähe (unten) gezeigt.
Die Kurven und die Oberähen werden direkt auf die Mitralklappe generiert, um die In-
tegrationsprobleme in das numerishe Modell zu reduzieren. Die Mitralklappe wird dann
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Abbildung 5.14: Generierung der Vorhofgeometrie [35℄
Abbildung 5.15: Netz des Vorhofs [59℄
aus dem Software-Paket StarCD
©
exportiert und als Anfangskurve in Rhinoeros für die
Generierung der splines verwendet.
Die Lage des Vorhofs wird jedoh niht nur aus Literaturquellen bestimmt. Da das KaHMo
Modell mit allen Gefäÿen zu betrahten ist, muss man die korrekte Position als Funktion
der rihtigen Lage der Aorta bzw. der Pulmonalarterie nden.
Es ist Teil der Aufgabenstellung, auh die Bewegung des Vorhofs zu modellieren. Da keine
Daten zur Verfügung stehen, wird diese durh eine einfahe Skalierung der ursprünglihen
Geometrie erzeugt. Aus diesem Grund wird ein blokstrukturiertes Netz generiert. Nah der
Erzeugung der vorher besprohenen splines werden Blöke auf die Oberähe projiziert (s.
Abb. 5.13 [59℄), mit dem Ziel, ein O-Grid analog zu dem im Ventrikel, erzeugen zu können.
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generischer
Bulbus
Auslassdruck
Ventrikel
Mitralklappe
Einlassdruck
Aorta
Auslassdruck
Aortenklappe
Abbildung 5.16: Einbindung des Vorhofs an das numerishe Modell
Es werden insgesamt sehs O-Grids erzeugt; ein O-Grid von unten und von oben, und vier
getrennte, jeweils für jeden Zulauf des Vorhofs [35℄. Nah der Blokerzeugung wird die Netz-
verteilung festgelegt, um eine geeignete Zellenanzahl zu garantieren. Das resultierende Netz
des Vorhofs ist in Abbildung 5.15 gezeigt. In der Abbildung 5.13 ist das Vernetzungsverfah-
ren des Vorhofs gezeigt. Die Einbindung des Vorhofs in das gesamte Modell erfolgt an der
Mitralklappe durh die shon eingeführten ouplings. In der Abbildung 5.16 ist das gesamte
numerishe Modell mit dem Vorhof gezeigt.
5.6.2 Vorhofproblematik
Bevor das Vorhofmodell in das Software-Paket implementiert wird, ist das Netz allein durh-
zurehnen. Eine Testrehnung mit Drukrandbedingungen und Auslass an der Mitralklappe
zeigt aber, dass das Software-Paket niht in der Lage ist, mehrfahe Drukrandbedingungen
und die Netzbewegung zu koppeln. Nah mehreren Versuhen und Testrehnungen wurde
dann entshieden, dass das Problem gleihzeitig in der Netzqualität, die extrem hoh sein
muss, und in der Kopplung der Netzbewegung mit den erforderlihen Drukrandbedingun-
gen liegt. Eine physikalishe Lösung wird mit dem Software-Paket StarCD
©
niht erreiht,
so dass dieses physikalishe Vorhofmodell in dieser Arbeit niht weiterbenutzt wird.
Nahdem aber eine Vorhofmodellierung im Rahmen des KaHMo-Herzmodells benötigt wird,
wird ein neues Modell erstellt, welhes in Abshnitt 6.4 beshrieben wird.
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5.7 Die Randbedingungen
Die Erstellung des Rehennetzes mit generishem Bulbus und generishem, bewegtem Vor-
hof, sowie der angebundenen Aorta und das verwendete Klappenmodell wurden in den voran-
gegangenen Abshnitten beshrieben. Der Volumenstrom des Blutes ist durh die Bewegung
des Ventrikels und der Klappenebene vorgegeben. Die weitere Anpassung an die Realität,
insbesondere an den menshlihen Kreislauf, erfolgt über entsprehende Randbedingungen,
welhe von dem Kreislaufmodell [49℄ periodish geliefert werden. Das Kreislaufmodell ist
in Abbildung 5.17 dargestellt. Seine Aufgabe im KaHMo-Herzmodell ist, den Drukverlauf,
der sih aufgrund des Strömungswiderstandes ändert, zu simulieren und an den Ein- und
Auslässen des Herzens als Drukrandbedingung vorzugeben. Das Kreislaufmodell basiert auf
einem Modell von Kienke und Meyrowitz [38℄ und wurde mit dem Werkzeug Simulink des
Software-Pakets MatLab
©
erstellt.
Das Kreislaufmodell ist in folgende Bereihe unterteilt:
 Körperkreislauf (groÿer Kreislauf)
 Lungenkreislauf (kleiner Kreislauf)
Beide Bereihe sind ihrerseits weiter in einen arteriellen und venösen Unterbereih unter-
teilt. Das Gefäÿsystem ist in dem Modell in vershiedene Segmente unterteilt, wobei jedes
einem dünnwandigen, elastishen, zylindrishen Rohr entspriht. Diesen Rohren werden,
der menshlihen Anatomie entsprehend, ein spezisher Durhmesser, Länge, Wandstärke
und ein Elastizitätsmodul zugewiesen. Für diese Segmente gilt die Lösung einer Strömung
in einem elastishen Shlauh. Zur Berehnung des Strömungswiderstandes werden die Strö-
mungsgröÿen der Navier-Stokes-Gleihungen durh elektrishe Gröÿen dargestellt. Die strö-
mungsmehanishen Gröÿen und die analogen elektrishen Gröÿen sind in der Tabelle 5.1
zusammengefasst.
Strömungsgröÿe/Strukturmehanishe Gröÿe Elektrishe Entsprehung
Druk p [Pa] Spannung U [V ]
Fluss q [m
3
s
] Stromstärke i [A]
8 · µ
π · r4
Widerstand R [V
A
]
ρ · l
π · r2
Induktivität L [V ·s
A
]
3 · π · r3 · l
2 · E · d
Kapazität C [A · s]
Tabelle 5.1: Analogie der Strömungsgröÿen p und q zu den elektrishen Gröÿen beim Kreis-
laufmodell [49℄
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Abbildung 5.17: Struktur des Kreislaufmodells [49℄
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5.8 Netzbewegung
Die Netzgenerierung auf Basis der MRT-Daten liefert aus dem MRT-Datensatz 17 topolo-
gish identishe Netze für einen Herzzyklus zu den entsprehenden diskreten Zeitpunkten.
Für die numerishe Simulation müssen die Knoten jedes einzelnen Netzes shrittweise inein-
ander überführt werden, um eine kontinuierlih bewegte Geometrie erzeugen und dadurh
den Volumenverlauf liefern zu können. Im KaHMo-Herzmodell wird eine Approximation
zweiter Ordnung nah Bézier verwendet über die Zeit zwishen den einzelnen Netzen, die
entsprehend dem zeitlihen Verlauf eingebunden werden.
n+1x      = b1
xn−1
Knoten N
Knoten N
x  = bn 1
b
b2
0
Knoten N
Knoten N
Abbildung 5.18: Approximation der Knotenbewegung nah Bézier [42℄
Hierbei wird die ursprünglihe Bewegungskurve eines Knotens durh eine dierenzierbare
Bewegungsfunktion approximiert.
Die Einführung dieser Funktion hat eine deutlih verbesserte Darstellung des Drukverlau-
fes ermögliht, auh wenn dieser noh niht zufriedenstellend wiedergegeben werden kann.
Weiteres Verbesserungspotential, vor allem in Bezug auf Drukshwankungen und -spitzen,
verspriht eine Approximation dritter Ordnung, die übereinstimmende Beshleunigungs-
werte an den Übergangspunkten liefert. Die Implementierung einer solhen Funktion wurde
jedoh noh niht vorgenommen.
Die Gleihung für die verwendete Approximation nah Bézier lautet
x (t) = b0 · (1− t)
2 + b1 · 2 · t · (1− t) + b2 · t
2 , (5.10)
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b0 = xn + (xn−1 − xn) · I , (5.11)
b2 = xn + (xn+1 − xn) · I ,
b1 = xn . (5.12)
Der Approximationsfaktor I liegt allgemein im Intervall I ∈ [0, 1] und wurde hier zu I = 0.5
gewählt. Die Zeit t bewegt sih im Intervall t ∈ [0, 1].
Die geometrishen Beziehungen zwishen Parametern und Koordinaten sind in der Abbil-
dung 5.18 angedeutet. Sie zeigt die zeitlihe Bewegung eines Knotens N zu vershiedenen
Zeitpunkten. Die jeweilige Knotenposition x zum Zeitpunkt n wird mit xn bezeihnet. Es
fällt auf, dass die exakten Knotenpositionen niht erreiht werden, jedoh sind diese gerin-
gen Abweihungen durh den bereits angesprohenen Segmentierungsunsiherheit in Höhe
von 9.7% gerehtfertigt.
Um ein stabiles numerishes Verfahren zu erhalten, muss die Anzahl der Zeitshritte zwi-
shen den einzelnen Netzen in Abhängigkeit von der Zellgröÿe so gewählt werden, dass eine
CFL-Zahl kleiner eins vorliegt (s. Kap. 4). In diesem Fall werden über 50 Zeitpunkte zwishen
den jeweiligen Netzen approximiert, was einer Shrittweite für den Parameter t von 0.02 im
Intervall t ∈ [0, 1] entspriht. Daraus ergibt sih die Anzahl der Rehenshritte innerhalb
eines Zykluses als Produkt der Netzanzahl und der Zwishenshritte zu 17 · 50 = 850.
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6.1 Stand des KaHMo-Modells
Wie bereits in Abshnitt 1.3 eingeführt, ist zwishen der aktuellen Lösung des KaHMo-
Herzmodells [6℄ (die als KaHMo 1.3 bezeihnet wird) und der Flussmessungsauswertung [51℄
eine deutlihe Diskrepanz vorhanden. In Abbildung 6.1 ist diese Diskrepanz dargestellt. In
einer Shnittebene, die sowohl die Klappenebene als auh die Ventrikelspitze beinhaltet, wird
die Strömung aus den Flussmessungen der numerishen KaHMo-Lösung gegenübergestellt.
Die Abbildung zeigt, dass in der Einströmphase die Rihtung der Strömung untershiedlih
ist. Bei der Lösung nah [6℄ strömt das Blut direkt gegen das Septum, bei den Flussmessun-
gen jedoh in Rihtung Ventrikelspitze. Während bei der numerishen Lösung [6℄ die rehte
Seite des entstehenden Ringwirbels dominiert, ist diese asymmetrishe Entwiklung bei den
Flussmessungen auf linken Seite zu sehen.
Abbildung 6.1: Diskrepanz zwishen die Lösung nah [6℄ und die Flussmessungen
Aus diesem Grund ieÿt bei der Lösung nah [6℄ die Strömung gegen den Uhrzeigersinn,
und bei den Flussmessungen im Uhrzeigersinn. Obwohl es sih um das gleihe Herz handelt,
untersheidet sih die Rihtung des Einströmens des Blutes. Es ist jedoh anzumerken, dass
beide Lösungen physikalish und energetish möglih sind.
Bevor man die Klappenmodellierung und die Modellierung der Klappenkrankheiten unter-
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suhen kann ist, die oben erläuterte Diskrepanz der Strömung im Ventrikel zu überprüfen.
Neben der Modellierung des Vorhofs und der Klappenbewegung ist dann der Einuss der
Lage der Mitralklappe auf die Strömung zu untersuhen, da eine eventuelle Änderung ihrer
Lage die Rihtung der Strömung beeinussen kann. Die Lage der Mitralklappe orientiert
sih am eektiven Einströmquershnitt in dem Ventrikel.
Nah dieser ersten Änderung wird auh das Modell KaHMo 1.3' eingeführt, in dem die
Klappenbewegung und die Vorhofmodellierung berüksihtigt werden. In Folge werden die
benutzten numerishen Modelle beshrieben.
6.2 Verfolgte Strategie
Die Gründe der Diskrepanz zwishen der Lösung [6℄ und den Flussmessungen wird in drei
untershiedlihen Shritten untersuht. Zuerst wird die Einströmrihtung in den Ventrikel
betrahtet (s. Abb. 6.3). Die ausgebildete Jetströmung ieÿt in der Lösung [6℄ senkreht
zur Mitralklappe. Ihre geometrishe Lage und der entsprehende Einuss auf der Strömung
wird zunähst überprüft.
Das bisherige Herzmodell besitzt eine starre Klappenebene. Da diese sih während des Zy-
kluses stark verändert, wird ihre Bewegung in das Modell implementiert. Ihrer Einuss auf
die Strömung wird mit Ein- bzw. Auslassstutzen untersuht.
Anshlieÿend wird ein physiologisher Vorhof modelliert. Bisher wurde ein starres Vorhofmo-
dell verwendet. Nun wird seine Bewegung modelliert und in das Herzmodell implementiert.
Die Vorgabe der Rihtung die durh der Strömung im Vorhof sih entwikelt wird untersuht.
Die gesamte Untersuhungsstrategie wird im Folgenden zusammengefasst:
 Untersuhung der rihtige Einströmoberähe (Variante 1)
 Implementierung der Klappenbewegung und Vorgabe der Strömungsrihtung durh
Ein- bzw. Auslassstutzen (Variante 2)
 Vorgabe der Strömungsrihtung auf der bewegten Klappenebene durh einen Vorhof-
modell (Variante 3)
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6.3 Variante 1: Änderung der Lage der Mitralklappe
In Abbildung 6.2 ist das numerishe Modell mit den Randbedingungen gezeigt. Die Ventri-
kelgeometrie entspriht dem Modell der Lösung Donisi. Die einzige Änderung ist die Lage
der Mitralklappe, die auf Basis neuer DICOM-Daten senkreht zur Ventrikelahse gesetzt
wird. Diese neuen Daten, die dasselbe Herz in Langahsenshnitten zeigen, liefern eine deut-
lih bessere Qualität als die alten. In Abbildung 6.3 sind die neuen DICOM-Bilder zu sehen.
Obwohl es sih um zweidimensionale Shnitte handelt, sieht man, dass der eektive Ein-
strömquershnitt durh die Mitralklappe senkreht zur Ventrikelahse liegt. Die Lage der
Mitralklappe ist jedoh shwer zu erkennen, da sie direkt aus dem Vorhof hervor geht. Ihr
Segel ist in dem Ventrikel sihtbar und versperrt den Aortenkanal. Hierdurh wird bestätigt,
dass die Klappen einen dreidimensionalen Eekt besitzen, der aber, aufgrund der beshrie-
benen numerishen Probleme, in der vorliegenden Arbeit niht betrahtet werden kann. In
der Abbildung 6.2 wird zudem das überarbeitete Vorhofmodell durh einen Einlaufstutzen
ersetzt (s. Abb. 5.16).
generischer
Bulbus
Auslassdruck
Ventrikel
Mitralklappe
Einlassdruck
Aorta
Auslassdruck
Aortenklappe
Abbildung 6.2: Numerishes Modell: KaHMo 1.3 mit Änderung der Lage der Mitralklappe
und mit Ersetzung des Vorhofmodells durh einen Einlaufstutzen
70 6 Ergebnisse der Simulation
Aorta
Vorhof
Segel der Mitralklappe
Linker Ventrikel
Aortenklappe
Linker Ventrikel
Mitralklappe
Vorhof
Aorta
Aortenklappe
Abbildung 6.3: DICOM-Aufnahme: Langahsenshnitt des Herzens während der Diastole
(oben) und der Systole (unten)
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6.3.1 Anatomishe und physiologishe Parameter
Die aus der Netzerzeugung und aus der Simulation gewonnenen Daten, wie die Zykluszeit,
die Zeitönung der Mitral- und Aortenklappe, die mittlere kinematishe Viskosität µeff
und die mittlere Geshwindigkeit v durh die Klappen, sowie die daraus abgeleiteten di-
mensionlosen Gröÿen Re und Wo, sind in der Tabelle 6.1 zusammen mit den erforderlihen
geometrishen Gröÿen dargestellt. Die Reynoldszahl Re und die Womersleyzahl Wo werden
durh die bereits eingeführten Formeln 3.37 bzw. 3.39 berehnet.
Die Berehnung der mittleren Zähigkeit µeff erfolgt durh die in Kapitel 3 beshriebene
Formel 3.34, unter Verwendung der in dem Ventrikelmodell erhaltenen Zellen und zehn
gleihmäÿig über den Zyklus verteilten Zeitpunkten.
Die mittlere Geshwindigkeit wird über beiden Klappen für Diastole und Systole getrennt
als zeitlih und räumlih gemittelte Gröÿe berehnet.
vD,S =
1
tD,S
·
∑[∑
j vj · Vj
Vges
]
i
·∆t (6.1)
wobei die Laufvariable j die räumlihe und der Index i die zeitlihe Komponente bezeihnet.
KaHMo 1.3
Parameter Variante 1
Enddiastolishes Volumen VED 1.43E-04 m
3
Endsystolishes Volumen VES 5.28E-05 m
3
Shlagvolumen VS 9.07E-05 m
3
Zykluszeit T0 0.76 s
Diastolishe Zeit tD 0.47 s
Systolishe Zeit tS 0.29 s
Mitralklappenähe AM 4.43E-04 m
2
Mitralklappendurhmesser DM 2.37E-02 m
Aortenklappenähe AA 3.08E-04 m
2
Aortenklappendurhmesser DA 1.98E-02 m
Mittlere Viskosität µeff 5.47E-03 kg/m · s
Dihte ρ 1008 kg/m3
Mittlere Geshwindigkeit (Systole)vS 1 m/s
Mittlere Geshwindigkeit (Diastole)vD 0.439 m/s
Reynoldszahl (systolish) ReS 3660
Womersleyzahl (systolish) WoS 24
Ejektionsfraktion EF 63.18%
Vorlaufdruk PV 940 Pa
Aortendruk PA 15000 Pa
Tabelle 6.1: Anatomishe und physiologishe Parameter des Ventrikels der Variante 1 des
Modells KaHMo 1.3
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6.3.2 Volumenverlauf als Funktion der Zeit
Der Volumenverlauf ist die Änderung des Herzvolumens im Zeitzyklus. Die Kurve wird
mittels einer Normierung durh die gesamte Zykluszeit und entsprehend dem diastolishen
Volumen dargestellt. Hierbei önet sih die Mitralklappe bei 0.76.
Die Zykluszeiten werden vor der Simulation festgelegt. Die Ermittlung der Zykluszeit erfolgt
basierend auf der MRT-Aufnahme. Für die genaue Vorgehensweise siehe [6℄ und [42℄. Damit
ergibt sih für vorliegenden Datensatz eine Zykluszeit von 0.76 s.
Die systolishe- bzw. diastolishe Zeit sind in Tabelle 6.1 zusammengefasst. In Abbildung 6.4
ist der Volumenverlauf der Variante 1 des KaHMo 1.3 Modells zu sehen. In der Abbildung
sind mit OM und OA die Önungszeiten der Mitral- bzw. Aortenklappe bezeihnet.
In Abbildung 6.4 ist oben links ein Plateau angedeutet, hier ndet die Vorhofkontraktion
statt.
0 0.5 1
t
1
V/Vd
Vorhofkontraktion
OMOA
Diastole Systole Diastole
Abbildung 6.4: Volumenverlauf der Variante 1 des Modells KaHMo 1.3
6.3.3 Darstellung der Ergebnisse der Varianten
Nun werden im Folgenden die Ergebnisse der durhgeführten Strömungssimulationen prä-
sentiert. Die Simulationsergebnisse werden durh das Software-Paket ENSIGHT
©
release
8 graphish dargestellt. Dies bietet vershiedene Möglihkeiten zur Visualisierung der Strö-
mung. Die in vorliegender Arbeit benutzte Darstellungen beziehen sih auf:
 Dreidimensionale Stromlinien
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 Zweidimensionale, auf eine Langahsenshnittebene projizierte Stromlinien
Diese Darstellungen zeigen durh ihre Farbe die jeweiligen Geshwindigkeiten an. Hierbei
gibt in den Bilderfolgen die Gröÿe V die Geshwindigkeitsbeträge in m/s an.
Die Strömungsstruktur wird zu aht harakteristishen Zeitpunkten während eines Herz-
zykluses dargestellt. Dadurh erhält man einen guten Überblik über die sih ausbildende
Strömungsstruktur und ihre Entstehung. Zum Vergleih mit der sih in dem vorherigen
KaHMo-Herzmodell nah Donisi [6℄ ausbildenen Struktur, wurden die entsprehenden Bil-
der hinzugefügt.
Die Zeitpunkte sind in Abbildung 6.5 qualitativ auf der Volumenzeitkurve der Lösung dar-
gestellt. Diese Zeitpunkte werden als Referenz für alle folgenden Lösungen verwendet.
0 0.5 1
t
0
1
V
/V
d
Volumenverlauf des Herzens
1 23 4 5 76 8
dV
V
Abbildung 6.5: Zuordnung der gewählten Zeitpunkte auf dem Volumenverlauf
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Struktur der Strömung im Ventrikel für die Variante 1
Dreidimensionale
Stromlinien
Projizierte
Stromlinien
Losung nach Donisi
KaHMo 1.3 − Variante 1
Abbildung 6.6: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt 1
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Dreidimensionale
Stromlinien
Projizierte
Stromlinien
Losung nach Donisi
KaHMo 1.3 − Variante 1
Abbildung 6.7: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt 2
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Dreidimensionale
Stromlinien
Projizierte
Stromlinien
Losung nach Donisi
KaHMo 1.3 − Variante 1
Abbildung 6.8: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt 3
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Dreidimensionale
Stromlinien
Projizierte
Stromlinien
Losung nach Donisi
KaHMo 1.3 − Variante 1
Abbildung 6.9: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt 4
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Dreidimensionale
Stromlinien
Projizierte
Stromlinien
Losung nach Donisi
KaHMo 1.3 − Variante 1
Abbildung 6.10: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt 5
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Dreidimensionale
Stromlinien
Projizierte
Stromlinien
Losung nach Donisi
KaHMo 1.3 − Variante 1
Abbildung 6.11: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt 6
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Dreidimensionale
Stromlinien
Projizierte
Stromlinien
Losung nach Donisi
KaHMo 1.3 −Variante 1
Abbildung 6.12: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt 7
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Dreidimensionale
Stromlinien
Projizierte
Stromlinien
Losung nach Donisi
KaHMo 1.3 − Variante 1
Abbildung 6.13: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt 8
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Interpretation der Strömungsstruktur im Ventrikel für die Variante 1
In diesem Abshnitt wird die Lösung der Variante 1 des Modells KaHMo 1.3 mit der bereits
vorhanden Lösung nah Donisi [6℄ verglihen.
Die Visualisierung erfolgt, wie bereits erwähnt, durh eingefärbte Stromlinien, welhe auf
die aus den Klappenmittelpunkten und der Ventrikelspitze aufgespannte Ebene projiziert
werden. Ergänzt werden diese Bilder durh Angabe der Haupströmungsrihtung (rot darge-
stellt), der auftretenden Wirbel mit Rihtungsangabe und den zugehörigen Foki (F).
F
F
Losung nach Donisi
2
1
KaHMo 1.3 − Variante 1
F
F2
1
Abbildung 6.14: Vergleih der Strömungsstruktur zu Beginn der Diastole
Die Abbildung 6.14 zeigt die Blutströmung im Ventrikel zu Beginn der Diastole. Durh die
Mitralklappe strömt das Blut in den Ventrikel, wobei sih eine Jetströmung ausbildet. In
der Abbildung 6.14 ist für beide Fälle ein Ringwirbel zu erkennen. Seine Stärke hängt von
der Höhe der Geshwindigkeit ab, mit der das neu einströmende Blut auf das im Ventrikel
ruhende Blut trit. Der Ringwirbel ist im Shnitt mit der eingezeihneten Drehrihtung und
den Foki F1 und F2 dargestellt. Dreidimensional ist er als Torus zu betrahten. Die Rihtung
der Jetströmung (nah links bzw. nah rehts) ist, wie die Abbildung zeigt, stark von der
Lage der Mitralklappe beeinusst.
In beiden Lösungen ist eine Seite des Wirbels dominant. Aufgrund der Rihtung der Jet-
strömung wird sih der Ringwirbel asymmetrish entwikeln (s. Abb. 6.15). Die Lösung der
Variante 1 zeigt eine Verstärkung des Wirbels mit Fokus 2, wobei in der Lösung Donisi der
Wirbel mit Fokus 1 dominant wird. Durh diese asymmetrishe Konguration des Wirbels
verzweigt sih die Hauptströmung (s. Abb. 6.16).
Im weiteren Verlauf der Diastole zeigt sih in beiden Lösungen an der Ventrikelspitze ein
Wirbel (Fokus 3). Dieser Wirbel, der die wihtige Aufgabe der Durhspülung der Ventri-
kelspitze hat, besitzt auh eine stabilisierende Funktion für den Ausströmvorgang. Mit der
Verlagerung des Fokus F3 nah unten, hat sih die endgültige Strömungsstruktur eingestellt.
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Losung nach Donisi
F
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KaHMo 1.3 − Variante 1
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Abbildung 6.15: Vergleih der Strömungsstruktur im weiteren Verlauf der Diastole
Das sih im Ventrikel bendlihe Blut hat durh die asymmetrishe Ventrikelgeometrie be-
reits eine bevorzugte Rihtung erhalten.
Losung nach Donisi
F
FF3 3
2
KaHMo 1.3 − Variante 1
2F
1F
Abbildung 6.16: Vergleih der Strömungsstruktur im weiteren Verlauf der Diastole
Der Ausströmvorgang wird bereits während der Diastole vorbereitet. Sobald sih die Aorten-
klappe nah Erreihen des enddiastolishen Volumens und der Shlieÿung der Mitralklappe
önet, strömt das Blut ausgehend von der Wirbelbewegung auf direktem Weg in die Aorta.
In der Lösung der Variante 1 des Modells KaHMo 1.3 lassen sih zwei Wirbel ausmahen
84 6 Ergebnisse der Simulation
(Foki F5 und F6). Diese werden aufgrund der sharfen Kante der Mitralklappe erzeugt. Im
weiteren Verlauf ieÿt das Blut durh die Aortenklappe bis zum endsystolishen Volumen.
F
F
5
6
Losung nach Donisi KaHMo 1.3 − Variante 1
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Abbildung 6.17: Vergleih der Strömungsstruktur im weiteren Verlauf der Systole
In der Abbildung 6.18 werden die Strömungsstrukturen über den Herzyklus durh Pfei-
le in dem Ventrikel dargestellt und miteinander verglihen. Das Modell Donisi zeigt eine
möglihe physikalish sinnvolle Lösung, wobei die Einströmrihtung im Ventrikel gegen den
Uhrzeigersinn läuft. Wie in dem Abshnitt 6.1 erwähnt, wird diese Tatsahe jedoh durh
Flussmessungen am selben Herzen niht bestätigt [51℄. In der neuen Lösung strömt das Blut
im Uhrzeigersinn. Dadurh bestätigt sih der starke Einuss der Einströmquershnittsähe
auf die Struktur der Strömung.
Allein eine geometrishe Änderung hat die Rihtung der Strömung geändert. Das Modell
zeigt aber noh Verbesserungpotential. Die Jetströmung im Verlauf der Diastole, wie in
Abbildungen 6.14 und 6.15 gezeigt, produziert hohe Shubspannung an der rehten Wand des
Ventrikels, welhe physikalish shwer zu rehtfertigen ist. Zusätzlih entstehen zu Beginn der
Systole zwei Wirbel genau unter der Mitralklappe, wobei die Geometrie eine sharfe Kante
zeigt. Zudem dominiert der Wirbel mit dem Fokus F2 in den Abbildungen, wobei dieser
aus dem Aortenkanal durh die Jetströmung entsteht. Dieser ist in Wirklihkeit aber durh
die Segel der Mitralklappe gesperrt, wie Abbildung 6.3 zeigt. Die Stärke des Wirbels wird
somit verringert. Dieser dreidimensionale Einuss der Mitralklappe wird jedoh aufgrund
des eingeführten zweidimensionalen Klappenmodells niht betrahtet.
Die gezeigte Lösung der Variante 1 des KaHMo-Herzmodells ist als Erweiterung des vorhe-
rigen Modells nah [6℄ zu verstehen.
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Lösung nach Donisi KaHMo 1.3 − Variante 1
Abbildung 6.18: Vergleih der Strömungsstrukturen
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6.4 KaHMo 1.3'
In diesem Abshnitt wird das neue KaHMo-Herzmodell präsentiert. Dies wird zunähst
als KaHMo 1.3' bezeihnet. Das Modell erfolgt durh einer neuen Segmentierung des Da-
tensatzes und wird in zwei Varianten nahgerehnet, mit untershiedlihen Vorgaben der
Einströmrihtung.
6.4.1 Anatomishe und physiologishe Parameter
In der Tabelle 6.2 sind die physiologishen Parameter zusammen mit den erforderlihen
geometrishen Gröÿen für das Modell KaHMo 1.3' dargestellt.
Parameter KaHMo 1.3'
Enddiastolishes Volumen VED 1.66E-04 m
3
Endsystolishes Volumen VES 6.40E-05 m
3
Shlagvolumen VS 1.02E-04 m
3
Zykluszeit T0 0.76 s
Diastolishe Zeit tD 0.49 s
Systolishe Zeit tS 0.27 s
Mitralklappenähe AM 6.40E-04 m
2
Mitralklappendurhmesser DM 2.85E-02 m
Aortenklappenähe AA 3.72E-04 m
2
Aortenklappendurhmesser DA 2.18E-02 m
Mittlere Viskosität µeff 5.47E-03 kg/m · s
Dihte ρ 1008 kg/m3
Mittlere Geshwindigkeit (Systole)vS 1.02 m/s
Mittlere Geshwindigkeit (Diastole)vD 0.326 m/s
Reynoldszahl (systolish) ReS 4080
Womersleyzahl (systolish) WoS 27
Ejektionsfraktion EF 61.49%
Vorlaufdruk PV 940 Pa
Aortendruk PA 15000 Pa
Tabelle 6.2: Anatomishe und physiologishe Parameter des Ventrikels KaHMo 1.3'
6.4.2 Volumenverlauf des Modells KaHMo 1.3'
In der Abbildung 6.19 sind die Volumenverläufe des Herzens und des entsprehenden Vor-
hofmodells des Modells KaHMo 1.3' gezeigt. In der Abbildung ist oben links die Kontraktion
des Vorhofs dargestellt, sowie die Diastole und die Systole. Die Klappenbewegung, wie beide
Volumenverläufe andeuten, verursaht kontinuierlih eine Volumenänderung des Ventrikels
und des Vorhofs. Ein Teil des Ventrikels bzw. des Vorhofs nimmt ab bzw. zu in Abhängigkeit
der Variation der Klappenebene.
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Die in rot dargestellte Kurve zeigt, dass der Verlauf während der Diastole niht kontinuier-
lih steigt. Zusätzlih ist kein Plateau vorhanden. Die Wellen in dem Anstieg der Kurve (s.
Abb. 6.4) sind auf Segmentierungsungenauigkeiten zurükzuführen. Diese liegen zwishen 5
und 8%. Es ist zu bemerken, dass die Kurve in Abbildung 6.4 auf Basis einer festen Klappen-
bene erstellt wird. Dabei wird eine Skalierung bzw. Anpassung des Volumens des Herzens
durhgeführt, um einen sinnvollen Verlauf zu erhalten. Diese Skalierung bzw. Anpassung
ndet an dem neuen Modell niht statt.
0 0.5 1
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Vorhofkontraktion
DiastoleDiastole Systole
Abbildung 6.19: Volumenverlauf des Herzens (rot) und des Vorhofs (blau) des Modells
KaHMo 1.3'
Der Volumenverlauf des KaHMo 1.3' Modells (s. Abb. 6.19) wird als Referenz für die be-
handelten Klappenkrankheiten benutzt. Die KaHMo 1.3' Lösung wird als Referenz für die
Klappenpathologie benutzt, während das Modell selbst durh Einführung des in Abshnitt
5.4 erkrankten Klappenmodells für die entsprehende Simulationen benötigt wird.
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6.4.3 Variante 2: Einlaufstutzen als Vorgabe der Rihtung
Wie in den vorherigen Abshnitten eingeführt und diskutiert, ist das Modell KaHMo 1.3'
eine Erweiterung des Modells KaHMo 1.3, wobei die Klappenbewegung und die Aortenka-
nalbewegung mitmodelliert werden. Die Geometrie- und Netzerstellung wurden bereits in
den Abshnitten 5.1, 5.2 und 5.5 ausführlih erläutert. In Abbildung 6.20 ist dieses Modell
mit den Randbedingungen gezeigt. Es umfasst den Ventrikel und zwei Stutzen, die von der
Mitral- und Aortenklappe abgehen. Dieses Modell soll den Einuss der Klappenbewegung
(ohne Gefäÿe) überprüfen. Zunähst wird es als Variante 2 bezeihnet.
Auslassdruck
generischer
Bulbus
Aortenklappe
Einlassdruck
Mitralklappe
Ventrikel
Abbildung 6.20: Numerishes Modell der Variante 2: KaHMo 1.3' mit Ein- und Aus-
lassstutzen
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Strömungsstruktur der Variante 2
Stromlinien
Dreidimensionale
Stromlinien
Projizierte
Abbildung 6.21: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t1
Stromlinien
Dreidimensionale
Stromlinien
Projizierte
Abbildung 6.22: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t2
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Stromlinien
Dreidimensionale
Stromlinien
Projizierte
Abbildung 6.23: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t3
Stromlinien
Dreidimensionale
Stromlinien
Projizierte
Abbildung 6.24: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t4
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Stromlinien
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Projizierte
Abbildung 6.25: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t5
Stromlinien
Dreidimensionale
Stromlinien
Projizierte
Abbildung 6.26: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t6
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Stromlinien
Dreidimensionale
Stromlinien
Projizierte
Abbildung 6.27: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t7
Stromlinien
Dreidimensionale
Stromlinien
Projizierte
Abbildung 6.28: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t8
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Interpretation der Strömungsstruktur der Variante 2
Abbildung 6.29: Struktur der Strömung der Variante 2
Die Strömungsstruktur, die aufgrund der neuen Geometrie entsteht, ist in der Abbildung
6.29 skizziert. Die in das Modell implementierte Klappenbewegung ändert die bereits von
Donisi erzeugte Strömrihtung niht. Diese läuft gegen den Uhrzeigersinn. Die Abbildung
6.21 zeigt, wie die zur Oberähe der Mitralklappe orthogonale Einströmrihtung aus dem
Einlaufstutzen verstärkt wird und somit der Wirbel mit dem Fokus F1 dominiert (s. Abb.
6.25 und 6.26). Nah der Durhspülung der Herzspitze beginnt der Ausströmvorgang un-
mittelbar nah dem Önen der Aortenklappe (s. Abb. 6.28). Der Verlauf der Strömung in
der Arbeit von Donisi wird durh diese Lösung bestätigt.
Mit dieser Simulation wurde gezeigt, dass die Bewegung der Klappenebene, die Hauptrih-
tung der Strömung niht ändert. Der Stutzen verstärkt die Jetströmung in Orthogonalrih-
tung zur Mitralklappe und die resultierende Strömung stimmt niht mit den Flussmessungen
(s. Abb. 6.18) überein.
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6.4.4 Variante 3: Bewegter Vorhof als Vorgabe der Rihtung
Das im Abshnitt 5.6 beshriebene Vorhofmodell kann aufgrund der gezeigten numerishen
Probleme niht eingeführt werden. Aus diesem Grund muss ein neues bewegtes Vorhofmo-
dell modelliert werden. Obwohl eine anatomishe Geometrie niht direkt übertragbar ist,
wird ein generishes, bewegtes Modell erstellt, vernetzt und an den Ventrikel angepasst.
Seine Grundgestalt wird aus dem in Abshnitt 5.6 beshriebenen Modell übertragen, jedoh
werden die vier Einlaufstutzen durh einen einzigen ersetzt. Aufgrund der Klappenbewegung
ändert sih das Vorhofsvolumen kontinuirlih.
Einlaufstutzen
Speicherkammer
Abbildung 6.30: Anatomishes Vorhofmodell (links) und modelliertes Vorhofmodell
(rehts)
Abbildung 6.31: Strömung im linken Vorhof [30℄
Die Bewegung des Vorhofs wird aus der Klappenbewegung und einer Skalierung der Geo-
metrie generiert. Letztendlih wird diese Bewegung an den entsprehenden Volumenverlauf
angepasst. In der Abbildung 6.30 ist die Geometrie des neuen modellierten Vorhofs zu sehen.
Es fällt auf, dass der Einlaufstutzen niht orthogonal, wie es bei dem alten KaHMo-
Herzmodell [6℄ der Fall war, auf den Vorhof gesetzt wird. Mit dem seitlihen Winkel wird
6.4 KaHMo 1.3' 95
generischer
Bulbus
Auslassdruck
Ventrikel
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Abbildung 6.32: Numerishe Modell der Variante 3: KaHMo 1.3' mit Gefäÿen
versuht eine Drallströmung in der Speiherkammer des Vorhofs zu erzeugen. Diese Drall-
strömung, die den Vorhof harakterisiert, ist in der Literatur beshrieben [30℄. In der Ab-
bildung 6.31 ist diese Strömung graphish dargestellt [30℄. So lässt sih überprüfen, welhen
Einuss diese Drallströmung auf die Einströmrihtung in den Ventrikel hat.
In der Abbildung 6.32 wird das Modell mit den Randbedingungen gezeigt. Insgesamt umfasst
dieses Modell den Ventrikel, einen generish bewegten Vorhof, eine bewegte Aorta und einen
generish bewegten Bulbus. Im Folgenden wird dieses Modell als Variante 3 bezeihnet.
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Strömungsstruktur der Variante 3
Stromlinien
ProjizierteDreidimensionale
Stromlinien
Abbildung 6.33: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t1
Stromlinien
ProjizierteDreidimensionale
Stromlinien
Abbildung 6.34: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t2
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Stromlinien
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Abbildung 6.35: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t3
Stromlinien
ProjizierteDreidimensionale
Stromlinien
Abbildung 6.36: Struktur der Strömung bei der Zeitpunkt t4
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Stromlinien
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Abbildung 6.37: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t5
Stromlinien
ProjizierteDreidimensionale
Stromlinien
Abbildung 6.38: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t6
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Stromlinien
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Abbildung 6.39: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t7
Stromlinien
ProjizierteDreidimensionale
Stromlinien
Abbildung 6.40: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t8
100 6 Ergebnisse der Simulation
Interpretation der Strömungsstruktur der Variante 3
In der Abbildung 6.41 ist die Strömung im Vorhof und im Ventrikel am Anfang der Diastole
gezeigt. Die Blutströmung läuft tangential an den Vorhofwänden und folgt seiner Form.
Aufgrund der Vorhofgeometrie bildet das einströmende Blut ein Ringwirbel mit den Foki F3
und F4 (s. Abb. 6.42). In Wirklihkeit wird die Strömung im Vorhof durh die vier Zuläufe
der Lungvenen bestimmt. Die durh deren Lage und Winkel einströmenden Jets generieren
eine Stauähe mit der Ausbildung eines Ringwirbels.
In vorliegendem Modell wird dies niht exakt abgebildet. Da die Strömung durh den Vorhof
geformt wird, gibt dieser die Einströmrihtung über die Mitralklappe in den Ventrikel vor.
F
F2
1
Abbildung 6.41: Interpretation der Struktur in Verlauf einer Diastole
Im Ventrikel, wie bereits erwähnt, bildet sih während der Einströmphase durh die Jetströ-
mung ein Ringwirbel aus, dessen Stärke von dem Geshwindigkeitsbetrag der Jetströmung
abhängt.
Der Ringwirbel, wie die Abbildung 6.42 zeigt, strömt bis zur Mitte des Ventrikels, wobei
seine Geometrie symmetrish erhalten bleibt.
Mögliherweise verringert das Segel der Mitralklappe, das während der Diastole dem Aor-
tenkanal versperrt, die Stärke des Ringwirbels. Insbesondere ist der Wirbel mit dem Fokus
F2 kleiner als in der Abbildung 6.42 gezeigt, und tritt mit weniger Auswirkung aus der Spit-
ze des Mitralklappensegels. Das bedeutet, dass auh in vorliegender Rehnung, die Stärke
des Einströmwirbels von dem Aortenkanal bzw. von dem zweidimensionalen Mitralklappen-
modell direkt beeinusst wird.
Des Weiteren ndet aufgrund der Ventrikelgestalt und der Geometrie der Klappe eine dreidi-
mensionale Verzweigung der Hauptströmrihtung statt, wobei der linke Teil des Ringwirbels
(Fokus F2 in Abb. 6.42) in zwei zerfällt (s. Abb. 6.43). Die Abbildung 6.44 zeigt dass auh
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Abbildung 6.42: Interpretation der Struktur im weiteren Verlauf einer Diastole
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Abbildung 6.43: Interpretation der Struktur im weiteren Verlauf einer Diastole
der rehte Teil des Ringwirbels (Fokus F1) zerfällt und sih die Wirbel mit den Foki F5 und
F6 in der Herzspitze ausbilden.
Letztendlih wird das enddiastolishen Volumen erreiht, so dass der Ausströmvorgang an-
fängt. Die Mitralklappe shlieÿt und gleihzeitig önet sih die Aortenklappe. Die Strömung
hat bereits während des Shlieÿvorgangs der Mitralklappe die Rihtung der Aortenklappe
aufgenommen. Das bedeutet, dass der Ausströmvorgang bereits während der Diastole vor-
bereitet wird.
Wie in der Abbildung 6.45 zu sehen ist, strömt im weiteren Verlauf der Systole das Blut
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Abbildung 6.44: Interpretation der Struktur im weiteren Verlauf einer Diastole
Abbildung 6.45: Interpretation der Struktur im Verlauf einer Systole
durh die geönete Aortenklappe aus dem Ventrikel in die Aorta, wobei sih in der Aorta
eine drallbehaftete Strömung bildet. Während der Systole zerfallen durh die Kontraktion
des Ventrikels die Wirbel.
Abbildung 6.46 zeigt die Strömungsstruktur und den dreidimensionalen Verlauf der Blut-
strömung im Ventrikel.
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Abbildung 6.46: Strömungsstruktur und Blutverlauf der Variante 3
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Qualitativer Vergleih der Strömungsstruktur der Variante 3 des Modells KaH-
Mo 1.3' mit den Flussmessungen
F
F2
1
Flussmessung KaHMo 1.3’
Abbildung 6.47: Qualitativer Vergleih der Strömungsstruktur mit den Flussmessungen
zum Zeitpunkt t1
F
F2
1
Flussmessung KaHMo 1.3’
Abbildung 6.48: Qualitativer Vergleih der Strömungsstruktur mit den Flussmessungen
zum Zeitpunkt t2
Ein Vergleih zwishen der Lösung der KaHMo 1.3' und den Flussmessungen (s. Abb. 6.47,
6.48 und 6.49) zeigt eine gute qualitative Übereinstimmung der Ergebnisse, bezüglih des
Einströmvorgangs. Das bedeutet, dass das Modell die Strukturen der Einströmphase gut
abbilden kann.
Die Lösung zeigt zudem eine gute qualitative Übereinstimmung mit der Ausströmphase, die
bereits in dem alten Modell rihtig abgebildet wurde.
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Flussmessung KaHMo 1.3’
Abbildung 6.49: Qualitativer Vergleih der Strömungsstruktur mit den Flussmessungen
zum Zeitpunkt t7
Zusätzlih sieht man, dass die durh den Vorhof vorgegebene Rihtung eine wihtige Rolle
spielt. Dasselbe Ventrikelmodell ohne Vorhof und mit Stutzen als Vorgabe der Rihtung hat
eine komplett andere Rihtung der Strömung gezeigt (s. Abb. 6.29). Die Konsequenz dieser
Tatsahe ist, dass der Vorhof einen starken Einuss auf die Einströmphase des Blutes im
Ventrikel hat.
In der Realität wird die Strömung im Vorhof durh die vier Einlässe der Lungvenen be-
stimmt (s. Abb. 5.14). Durh deren Lage und Winkel generieren die einströmenden Jets
eine Stauähe, mit der Folge, dass sih ein Ringwirbel ausbildet. Dieser beeinusst maÿ-
geblih die Einströmrihtung in den Ventrikel. Da das jetzige Modell aufgrund der bereits
beshriebenen Probleme aus nur einem Stutzen besteht, wurde dessen Lage zum Vorhof so
gewählt, dass er die Strömungsstruktur best möglih wiedergibt.
In Zukunft muss im Gegensatz zu dem benutzten generishen Vorhofmodell ein Datensatz
mit der Aufnahme des Vorhofs zur Verfügung stehen. Der Vorhof muss als Bestandteil des
Modells betrahtet und die Strömung, die sih darin ausbildet, überprüft werden.
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Vergleih der numerishen Geshwindigkeiten mit den Flussmessungen
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Abbildung 6.50: Vergleih der berehneten Geshwindigkeiten an der Mitralklappe zu
Beginn der Diastole mit den entsprehenden Flussmessungen (die Lage der Messung ist in
rot dargestellt)
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Abbildung 6.51: Vergleih der berehneten Geshwindigkeit an der Mitralklappe im wei-
teren Verlauf der Diastole mit den entsprehenden Flussmessungen (die Lage der Messung
ist in rot dargestellt)
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Abbildung 6.52: Vergleih der berehneten Geshwindigkeit an der Aortenklappe im Ver-
lauf der Systole mit den entsprehenden Flussmessungen (die Lage der Messung ist in rot
dargestellt)
In diesem Abshnitt werden die Flussmessungen mit den berehneten Geshwindigkeitsbe-
trägen verglihen. Die Flussauswertung wurde mit dem Software-Paket MatLab
©
durhge-
führt. Die DICOM-Bilder, die die Flussmessungen enthalten, können in das Software Paket
importiert werden. Auf die DICOM-Bilder kann eine Linie gelegt werden, woraus die ent-
sprehende Geshwindigkeitsverteilung als Funktion der Bildpixel ausgewertet werden kann.
Es werden drei Zeitpunkte während des Herzzykluses betrahtet: bei der Önung der Mitral-
klappe (s. Abb. 6.50), bei einer vollständig geöneten Mitralklappe (s. Abb. 6.51) und bei
einer komplett geöneten Aortenklappe (s. Abb. 6.52). Die genaue Stelle der Messung bzw.
der numerishen Auswertung ist auf dem entsprehende DICOM-Bild in rot dargestellt. Das
Koordinatensystem für diesen Vergleihe wird mit dem Ursprung auf der linken Seite des
Shnittes gelegt (siehe Abbildungen).
Die Abbildung 6.50 zeigt die numerishen und die realen Geshwindigkeitsverteilungen ent-
lang des Durhmessers der MitralklappeDM . Die numerishen Werte zeigen eine gute Über-
einstimmung mit den Messungen, wobei der Peak, der bei der Önung der Mitralklappe
auftritt, leiht versetzt ist. Dieser Versatz ist auf das numerishe Klappenmodell zurük-
zuführen. Da zum MRT-Datensatz, dem das Ventrikelmodell zu Grunde liegt, keine Klap-
pendaten verfügbar waren, musste auf Klappengeometriedaten eines anderen Probanden
zurükgegrien werden.
Die Abbildung 6.51 zeigt die numerishen und die realen Geshwindigkeitsverteilungen ent-
lang des Durhmessers der MitralklappeDM im weiteren Verlauf der Diastole, wobei die Mi-
tralklappe vollständig geönet ist. Leihte Abweihungen sind vorhanden bei DM = 15 mm.
Der Vergleih zeigt eine sehr gute Übereinstimmung sowohl für den Verlauf der Prole als
auh der absoluten Werte.
Letztendlih werden in Abbildung 6.52 die Geshwindigkeitsprole entlang des Durhmessers
der Aortenklappe DA während der Systole verglihen, wobei die Aortenklappe vollständig
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geönet ist. Die Prole zeigen eine Abweihung zwishen die Beträge beider Kurven die auf
der Klappenmodell zurükzuführen ist.
6.4.5 Drukverlauf und Arbeitsleistung
Die Arbeitsleistung des Ventrikels kann durh Auswertung der p-V-Diagramm geshätzt
werden. Sie ist die vom Ventrikel geleistete Arbeit pro Zykluszeit.
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Abbildung 6.53: p-V Diagramm der Variante 1 des Modells KaHMo 1.3
In Abbildung 6.53 ist ein solhes Diagramm für die Variante 1 gezeigt. Die Integration
der durh die Kurve eingeshlossenen Oberähe liefert die vom Ventrikel geleistete Arbeit.
Diese dividiert durh die gesamte Zykluszeit liefert die Leistung des Ventrikels. Für die
Variante 1 des Modells ergibt sih 2.6 W , wohingegen die Leistung der Variante 3 2.1 W
beträgt. Die Leistungen beider berehneten Ventrikel zeigen eine erhöhte Ventrikelleistung
zu den Literaturwerten [57℄. Die Leistung des Herzens in Ruhe beträgt a. 1.7 W [57℄. Der
Puls des Probanden beträgt 79/min, der in der Literatur angegebene Puls jedoh 70/min.
Die Energie und die Leistungen sind in der Tabelle 6.3 zusammengefasst.
Die Auswertung des Drukverlaufs berüksihtigt niht die unphysikalishen Druksprünge,
die beimÖnen und Shlieÿen der Klappen stattnden. Die Peaks sind auf numerishe Fehler
des Software Pakets zurükzuführen und werden deswegen aus der Auswertung entfernt. Die-
se Sprünge, die nahezu unendlih groÿe Werte annehmen, entstehen in Zeiträumen, in denen
die Mitral- und die Aortenklappe gleihzeitig geshlossen sind und sih das Ventrikelvolu-
men verändert. Der extrem hohe Drukanstieg kann also durh die Kontinuitätsbedingung
eines inkompressiblen Mediums erklärt werden.
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Abbildung 6.54: p-V Diagramm der Variante 3 (KaHMo 1.3')
Gröÿe Literaturwerte [57℄ KaHMo 1.3 (Var. 1) KaHMo 1.3' (Var. 3)
Energie 1.45 J 2.0 J 1.6 J
Leistung 1.7 W 2.6 W 2.1 W
Tabelle 6.3: Vergleih der Energie und Leistung des Ventrikels zwishen Literaturwerten und
den berehneten Fällen
Die Abbildung zeigt einen unphysikalishen Verlauf des Drukes während der Systole. Dieser
Verlauf ist auf Segmentierungsungenauigkeiten der MRT-Aufnahme zurükzuführen (siehe
Abshnitt 5.1.3). Die isovolumetrishe Kontraktion ist somit niht physiologish und kann
derzeit niht real mit dem KaHMo-Herzmodell abgebildet werden.
Die Strömungsstruktur im Ventrikel ist niht mit den erwähnten Fehlern behaftet. Dort sind
keine mit dem Druk korrelierten Sprünge der Geshwindigkeit zu sehen.
In der Abbildung 6.54 ist das p-V-Diagramm für das neu segmentierte Modell KaHMo 1.3'
dargestellt. Es fällt auf, dass der Verlauf des Drukes als Funktion des Volumens gleih ist.
Die erwähnten Fehler sind auh in diesem Fall vorhanden.
Solhe Fehler sind niht auf das Kreislaufmodell zurükzuführen. Eine Testrehnung ohne
Einbinden des Kreislaufmodells nah [49℄ zeigt einen identishen Verlauf des Drukes als
Funktion des Volumens im Verlauf der Systole.
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6.4.6 Volumenstrom durh Mitral- und Aortenklappe
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Abbildung 6.55: Volumenstrom durh die Klappen für die Variante 1 des Modells KaHMo
1.3
0 0.5 1
t
-2
-1.5
-1
-0.5
0
0.5
1
OA OM
Berechnete Kurve
Literatur
d(V/Vd)
dt
Abbildung 6.56: Volumenstrom durh die Klappen für die Variante 3 (KaHMo 1.3')
In den Abbildungen 6.55 und 6.56 sind die Blutvolumenströme durh die Klappen gezeigt.
Die negativen Bereihe der Kurve stellen den Fluss durh die Aortenklappe dar wohinge-
gen die positive Bereihe den Fluss durh die Mitralklappe zeigen. Der Fluss durh die
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Aortenklappe ist negativ gezeihnet weil das Blut während der Systole vom Ventrikel aus-
strömt. Mit OA und OM ist die Önung der Aorten- bzw. Mitralklappe bezeihnet. Nah
Literaturdaten [11℄ sollten diese Kurven ein Minimum und ein Maximum haben (siehe die
grüne Kurve auf der Abbildungen 6.55 und 6.56), wobei die Auswertung der Simulationen
unphysiologishe Verläufe zeigen. Beide Kurven zeigen mehrere Peaks, die auf die erwähn-
ten Segmentierungsungenauigkeiten zurükzuführen sind. In der Kurve der Abbildung 6.56
sind diese Fehler links oben zu sehen. Die Kurve sollte an dieser Stelle ein Minimum zei-
gen, wobei ein Plateau vorhanden ist. Die erste Kurve zeigt dieselben Fehler mit weniger
Ausprägung. Der Grund dafür ist, dass, wie bereits erwähnt, das alte Modell durh eine
Volumenanpassung erzeugt wurde, wobei diese im Modell KaHMo 1.3' niht durhgeführt
wurde.
Die zwei Peaks der Kurve aus Abbildung 6.55 (rehts oben) sind auh auf einen Segmentie-
rungsfehler zurükzuführen. Dieser Fehler in der Kurve der Abbildung 6.56 ist niht mehr
vorhanden.
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6.4.7 Die Netzabhängigkeit
50000 Zellen
CFL = 3.5
100000 Zellen
CFL = 5.8
200000 Zellen
CFL = 11.9
Diastole: t = 1Systole: t = 0.5
Diastole: t = 1Systole: t = 0.5
Diastole: t = 1Systole: t = 0.5
Abbildung 6.57: Netzabhängigkeit des Modells KaHMo 1.3'
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Der Einuss des Rehennetzes auf die Strömungsstruktur wird durh eine Netzabhängig-
keitsstudie analysiert. Es werden drei topologish identishe Netze mit untershiedliher Zel-
lenanzahl erzeugt und anshlieÿend anhand der gleihen physiologishen Parametern (siehe
Abshnitt 6.4.1) die Strömungsstruktur im Ventrikel ausgewertet.
Die Strömungsstruktur wird in Abbildung 6.57 für jedes Netz durh zweidimensionale, auf
eine Shnittebene projizierte Stromlinien dargestellt. Hierfür wurde je ein Zeitpunkt aus
Systole und Diastole ausgewählt. Die Struktur der Strömung im Ventrikel zeigt keine quali-
tative Änderung während der Systole. Während der Diastole zeigen die Netze jedoh gering-
fügig untershiedlihe Wirbelstrukturen auf. Je feiner das Netz gewählt wird, desto mehr
Wirbelstrukturen werden aufgelöst (s. Abb. 6.57). Die CFL-Zahl ist für die ersten zwei Net-
ze kleiner als 10 und liegt damit im akzeptablen Bereih. Für das dritte Netz ist sie etwas
gröÿer als 10 und damit geringfügig zu hoh. Ohne Änderung der Zeitdiskretisierung - die
CFL-Zahl würde verkleinert, die Rehenzeit aber erhöht - ist eine weitere Verfeinerung des
Netzes niht möglih. Das dritte Netz stellt somit die Grenze des möglihen Rehenbereihes
dar.
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Abbildung 6.58: Auswertung der Geshwindigkeitsprole für die drei gewählten Netze zum
Zeitpunkt t=1
Rehennetz CPU-Zeit Mashine Iterationenanzahl
50000 9 s Athlon XP 2100 MHz 2560
100000 20 s Athlon 64 2000 MHz 2560
200000 44 s Athlon 64 2000 MHz 2560
Tabelle 6.4: Erforderlihe Rehenzeiten pro Iteration der Strömungssimulation im mensh-
lihen Herzen
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In der Abbildung 6.58 wird der Geshwindigkeitsbetrag v für die drei Netze entlang eines
Ventrikelshnitts S der Länge l während der Diastole gezeigt. Der Ursprung des Koor-
dinatensystems für diesen Vergleih wird an das rehte Ende des Shnittes gelegt (siehe
Abbildung).
Die Geshwindigkeitsbeträge der Netze mit 50000 und 100000 Zellen zeigen eine gute Über-
einstimmung miteinander und bestätigen, dass die drei Netze in der Lage sind, die gleihe
Strömungsstruktur abzubilden. Der Geshwindigkeitsbetrag des dritten Netzes zeigt auf-
grund der höheren CFL-Zahl gröÿere Abweihungen im Vergleih zu den anderen.
In Abbildung 6.59 wird der Geshwindigkeitsbetrag v für die drei Netze mit den entspre-
henden Flussmessungen verglihen. Während der Systole (s. Abb. 6.59 ) ergibt sih für
das Netz mit 100000 Zellen eine gute Übereinstimmung des berehneten Prols mit den
gemessenen Werten. Deutlihe Abweihungen sind für die andere beiden Netze vorhanden.
Während der Diastole zeigen die Abbildungen, bei DM = 15 mm eine Abweihung des
Geshwindigkeitspeaks, wobei wie shon in Abshnitt 6.4.4 erwähnt, dieser Untershied auf
das Klappenmodell zurükzuführen ist. Dieser Versatz fällt für die Netze von 100000 bzw.
200000 Zellen geringer aus.
Alle drei Netze weisen eine gute Näherung zu den Flussmessungen der Abbildung 6.59 b)
auf, wobei das Netz mit 100000 Zellen die beste Übereinstimmung zeigt. Ab DM = 10 mm
sind sowohl für das feinste als auh für das grobe Netz Abweihungen vorhanden. Diese
Abweihungen sind für das feinste Netz deutlih gröÿer.
In der Tabelle 6.4 sind die erforderlihen Rehenzeiten pro Iteration der drei Simulationen
zusammengefasst, wobei die Rehengeshwindigkeit der benutzten Rehner ungefähr gleih
hoh ist. Wie erwartet, ist die Rehenzeit des ersten Netzes am kleinsten. Die Rehenzeit
ist für das zweite Netz doppelt so hoh und wird noh vier Mal höher für das feine Netz.
Die Ergebnisse zeigen jedoh nur leihte Abweihungen untereinander.
Ziel der vorliegenden Arbeit ist niht die genaue Hämodynamik des Herzens aufzulösen, son-
dern die Änderung der Hauptströmungsstruktur durh Variation der geometrishen Rand-
bedingung wie beispielsweise die Einströmrihtung. Hierfür reiht ein relativ grobes Netz
aus. Dieses Netz garantiert auh eine vergleihsweise geringe Rehenzeit. Dies spielt eine
wihtige Rolle für das gesamte Kooperationsprojekt.
Für zukünftige Simulationsrehnungen mit dem Ziel, die Hämodynamik des Herzens auf-
zulösen, muss jedoh das Rehennetz mit 100000 Zellen verwendet werden. Die höhere Re-
henzeiten werden hierbei durh eine Auösung der gesamten Hämodynamik des Herzens
aufgewogen, ohne dass dabei numerishe Instabilitäten auftreten, welhe die Strukturen
überlagern.
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Abbildung 6.59: Vergleih der Geshwindigkeitsbeträge an der Mitral- und Aortenklappe
für die drei Netze mit den entsprehenden Flussmessungen (die Lage der Messung ist in rot
dargestellt)
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6.5 Die Klappenkrankheiten
Als Referenzlösung für die Klappenkrankheiten gilt die des KaHMo 1.3' Modells.
Zum Charakterisieren der Strömungsstruktur der pathologishen Fälle, werden sehs Zeit-
punkte für einen Zyklus ausgewählt, anhand derer die Struktur und die sih durh die Klap-
penstenose ergebenden Untershiede im Vergleih mit der Referenzlösung erläutert werden
sollen. Die Zeitpunkte des Herzzykluses werden in den Abbildungen 6.60 und 6.71 gezeigt.
Die Darstellung der Ergebnisse erfolgt hierbei durh drei- bzw. zweidimensionale Strom-
linien. Die Strömungsstruktur wird, wie bereits zuvor, mit shwarz bzw. rot dargestellten
Wirbeln und Strömrihtungen angezeigt.
6.5.1 Die Mitralstenose
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Abbildung 6.60: Zuordnung der gewählten Zeitpunkte mit dem Volumenverlauf (Mitral-
stenose)
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Abbildung 6.61: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t1
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Abbildung 6.62: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t2
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Abbildung 6.63: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t3
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Abbildung 6.64: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t4
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Abbildung 6.65: Vergleih der Strömungsstruktur bei der Zeitpunkt t5
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Abbildung 6.66: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t6
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6.5.2 Interpretation der Strömungsstrukur
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Abbildung 6.67: Strömungsstruktur im Verlauf der Diastole
In Abbildung 6.67 sind die Verhältnisse zu Beginn der Diastole zu erkennen. Während die
Jetströmung bei einem gesunden Klappenapparat (links dargestellt) normal einstellt, zeigt
eine Mitralstenose eine Verstärkung des Jets, die fast die Spitze der linken Kammer erreiht.
Die Ursahe dieser Verstärkung ist die Reduzierung der Önungsoberähe der Mitralklap-
pe. Durh diese asymmetrishe Reduzierung der Önungsoberähe wird die Jetströmung
beshleunigt und eine Änderung der Einströmrihtung im Ventrikel wird verursaht. We-
gen einer starken Reduzierung der Mitralklappe wird mögliherweise die Jetströmung im
Ventrikel turbulent [3℄. Die hier modellierte Stenose ist jedoh kein shwerer Fall und eine
Berüksihtigung der Turbulenz ndet in dieser Arbeit niht statt. Eine turbulente Model-
lierung muss aber in Zukunft mitberüksihtigt werden.
Im Folgenden kommt es aufgrund des durh die Mitralklappe strömende Blutes zur Ausbil-
dung eines harakteristishen Ringwirbels mit den Foki F1 und F2, wobei für die Mitralste-
nose im Gegensatz zu einem gesunden Klappenapparat der Fokus F1 dominant wird. Wie in
Abbildung 6.68 gezeigt, erreiht die Jetströmung die Spitze des Ventrikels, dabei ndet eine
Verzweigung der Strömungsrihtung statt (s. Abb. 6.69). Dadurh wird das Blut umgelenkt
und nimmt die für den Ausströmvorgang bevorzugte Drehrihtung an, die gegensätzlih zur
Einströmrihtung der gesunden Klappen ist.
Mögliherweise bleibt wegen der Reduzierung der Mitralklappenönungsoberähe ein Teil
des Blutes im linken Vorhof. Das verbleibende Blut erhöht den Druk im Vorhof, wobei
die linke Kammer mit einem kleineren Blutdruk arbeiten muss. Die Modellierung dieser
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Abbildung 6.68: Strömungsstruktur im weiteren Verlauf der Diastole
physikalishen Phänomene sind hier niht möglih, weil man mit einer gesunden Ventrikel-
bzw. Vorhofgeometrie arbeitet. Durh einer Mitralstenose ändert sih auh die Ventrikel-
gestalt und die Vorhoeistung. Da aber kein Datensatz für diese Krankheit zur Verfügung
steht, versuht man durh diesen Lösungsansatz den Anfangsvorgang dieser Pathologie zu
beshreiben.
Kurz vor Ende des Einströmvorgangs stellt sih mit dem Wirbel des Fokus F6 in der Ven-
trikelspitze das letzte harakteristishe Merkmal der Strömungsstruktur ein (s. Abb. 6.69).
Dieser Wirbel sorgt für die Durhspülung der Herzspitze und ndet in beiden Lösungen
statt.
Mit der Verzweigung der Strömung und der Durhspülung des Ventrikels hat sih die end-
gültige Struktur ausgebildet. Sobald sih die Aortenklappe nah Erreihen des enddiastoli-
shen Volumens und der Shlieÿung der Mitralklappe önet (s. Abb. 6.70), strömt das Blut
in Rihtung der Aortenklappe, ohne dass ein Untershied in beiden Lösung auftritt.
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Abbildung 6.69: Strömungsstruktur im weiteren Verlauf der Diastole
Gesunde Klappen Mitralstenose
Abbildung 6.70: Strömungsstruktur während der Systole
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6.5.3 Die Aortenstenose
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Abbildung 6.71: Zuordnung der gewählten Zeitpunkte mit dem Volumenverlauf (Aorten-
stenose)
Die strukturellen Untershiede im Falle einer Aortenstenose beshränken sih auf den Aus-
strömvorgang. Daher werden zur Analyse auh vier Zeitpunkte herangezogen, von denen
zwei in der Systole liegen (s. Abb. 6.71).
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Abbildung 6.72: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t1
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Abbildung 6.73: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t2
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Abbildung 6.74: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t3
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Abbildung 6.75: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t4
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Abbildung 6.76: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t5
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Abbildung 6.77: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t6
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6.5.4 Interpretation der Strömungsstrukur
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Abbildung 6.78: Strömungsstruktur im Verlauf der Diastole
Während der Diastole (s. Abb. 6.78) lässt sih keine Änderung im Einströmvorgang fest-
stellen. Die Ausbildung des Torus erfolgt erwartungsgemäÿ in beiden Fällen gleih nahdem
die Aortenklappe geshlossen wird (s. Abb. 6.79).
Wie auh in den Abbildungen 6.72, 6.73 und 6.74 gezeigt, erfolgt der gesamte Einströmvor-
gang für die Aortenstenose genau wie für die gesunden Klappen. Sobald die Mitralklappe
shlieÿt und die Aortenklappe önet bemerkt man eine Änderung des Ausströmvorgangs
während der Systole. Durh die Verringerung der Oberähenönung der Aortenklappe ent-
steht eine Jetströmung, die eine Erhöhung der Ausströmgeshwindigkeit und die Entstehung
eines Ringwirbels (Fokus F5 und F6 in Abbildung 6.80) zur Folge hat.
Dieser dreidimensionale Torus beeinusst den gesamten Ausströmvorgang, bei der das nor-
male Ausströmen verhindert wird. In Realität strömt das Blut niht vollständig aus dem
Ventrikel, was eine deutlihe Erhöhung des Drukes in der linken Kammer verursaht. Dieser
physikalishe Vorgang kann in der vorliegender Arbeit niht modelliert werden. Nah der
Kontinuitätsgleihung induziert die Verkleinerung der Oberähenönung eine Erhöhung
der Geshwindigkeit mit einer komplett stattndenden Ausströmphase. Ein Datensatz für
den betrahteten Fall sollte zur genaueren Lösung dieses Problems herangezogen werden.
Die hier aufgeführten Ergebnisse zeigen aber eine realistishe Modellierung der Anfangsphase
dieser Krankheit und können als Anwendungsbeispiel der Referenzlösung benutzt werden.
Auh in diesem Fall wird die Jetströmung, die durh die Reduzierung der Oberähenö-
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Abbildung 6.79: Strömungsstruktur im weiteren Verlauf der Diastole
nung der Aortenklappe entsteht, mögliherweise turbulent. Das physikalishe Problem kann
durh eine zonale Modellierung der Jetströmung im Bulbus beshrieben werden. Eine solhe
Modellierung ndet in dieser Arbeit niht statt und wird im Ausblik vorgeshlagen.
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Abbildung 6.80: Strömungsstruktur im weiteren Verlauf der Diastole
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Abbildung 6.81: Strömungsstruktur während der Systole
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6.5.5 Parameter der Strömung von pathologishen Fällen
Mitral- Aorten- Gesunde
Parameter Stenose Stenose Klappen
Enddiastolishes Volumen VED 1.66E − 04 m
3
Endsystolishes Volumen VES 6.40E − 05 m
3
Shlagvolumen VS 1.02E − 04 m
3
Ejektionsfraktion EF 61.49 %
Zykluszeit T0 0.76 s
Diastolishe Zeit tD 0.49 s
Systolishe Zeit tS 0.27 s
Mitralklappenähe AM 6.40E − 04 m
2
Mitralkl. Durhmesser DM 2.85E − 02 m
Aortenklappenähe AA 3.72E − 04 m
2
Aortenkl. Durhmesser DA 2.18E − 02 m
Max. Mitr. önungs. A′M 4.96E − 04 m
2 6.40E − 04 m2 6.40E − 04 m2
Max. Aort. önungs. A′A 3.72E − 04 m
2 1.82E − 04 m2 3.72E − 04m2
Mittlere Viskosität µeff 0.00547 kg/m · s 0.00547 kg/m · s 0.00547 kg/m · s
Dihte ρ 1008 kg/m3 1008 kg/m3 1008 kg/m3
Diastolishe Werte
Mittlere Geshwindigkeit vD
Aortenklappe vDA 0 m/s 0 m/s 0 m/s
Mitralklappe vDM 0.42 m/s 0.326 m/s 0.326 m/s
ReD
Aortenklappe 0 0 0
Mitralklappe 1690 915 1310
Wo
Aortenklappe 0 0 0
Mitralklappe 31 35 35
Systolishe Werte
Mittlere Geshwindigkeit vS
Aortenklappe vSA 1.02 m/s 2.08 m/s 1.02 m/s
Mitralklappe vSM 0 m/s 0 m/s 0 m/s
ReD
Aortenklappe 4080 5840 4080
Mitralklappe 0 0 0
Wo
Aortenklappe 27 19 27
Mitralklappe 0 0 0
Tabelle 6.5: Anatomishe und physiologishe Parameter des Ventrikels bei Klappenstenose
und bei der gesunden Klappen
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6.5.6 Drukverlauf und Arbeitsleistung der Klappenstenose
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Abbildung 6.82: Vergleih des p-V Diagramms der gesunden Klappen (KaHMo 1.3') und
Mitralstenose
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Abbildung 6.83: Vergleih des p-V Diagramms der gesunden Klappen (KaHMo 1.3') und
Aortenstenose
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In den Abbildungen 6.82 und 6.83 sind die pV-Diagramme für die pathologishen Fälle im
Vergleih mit den der gesunden Klappen zu sehen.
Zwishen der Mitralstenose und der gesunden Klappe ist im Diagramm kein groÿer Unter-
shied festzustellen. Das Diagramm zeigt für den pathologishen Fall während der Systole,
neben der bereits erwähnten Segmentierungsunsiherheit, keine Abweihung im Vergleih zu
der gesunden Klappe. Im Gegensatz dazu fallen während der Diastole leihte Abweihungen
auf. Die Arbeit, die der Ventrikel während der Diastole leisten muss, ist mit 4.3%leiht gröÿer
geworden. Wie erwähnt, ist die gerehnete Mitralstenose kein shwerer Fall. Die Mitralklap-
pe wird nur am Rand seiner Önungsähe geshlossen gehalten (a. 15%), wohingegen eine
shwere Stenose eine Reduzierung von bis zu 75% verursahen kann. Dadurh wird auh die
geleistete Ventrikelarbeit niht maÿgeblih verändert.
Im Vergleih von Aortenstenose mit dem gesunden Fall, ist eine groÿe Abweihung während
der Systole zu sehen. Das Integral, das unter der Kurve steht, stellt die Arbeit die vom
Ventrikel geleistet wird, dar. Für den erkrankten Klappenapparat ist diese Arbeit gröÿer als
für den gesunden, wobei die Ausfüllungsphase verhindert wird. Dieser Untershied beträgt
nah der Tabelle 6.6 110%! Das bedeutet, dass der Ventrikel doppel zu viel Arbeit leistet um
eine komplette Systole durhzuführen. Die in blau dargestellte Kurve zeigt, wie erwartet,
den shon bei der gesunden Klappen vorhandenen Segmentierungsfehler. Nah dem Peak
vor dem Ende der Systole zeigt der Verlauf ein Minimum und wieder ein Maximum, die
physiologish niht sinnvoll sind. Die gerehnete Aortenstenose ist im Bereih der shweren
Fälle zu bewerten. Die Önung der Aortenklappe wird von a. 50% reduziert und diese
Tatsahe wird sehr gut als eine wesentlihe Erhöhung der erforderlihen Ventrikelarbeit
dargestellt.
Gröÿe Literaturwerte [57℄ KaHMo 1.3' Mitralstenose Aortenstenose
Energie 1.45 J 1.6 J 1.67 J 3.37 J
Leistung 1.7 W 2.1 W 2.2 W 4.43 W
Tabelle 6.6: Energie und Leistung des Ventrikels für Mitral- und Aortenstenose
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7.1 Zusammenfassung
Primäres Ziel dieser Arbeit war es, ein neues, auf Messdaten beruhendes reales Klappenmo-
dell zu entwikeln. Da das alte Modell aus ad ho Annahmen beim Önen und Shlieÿen
beider Klappe entstand, wurde es durh ein reales, im Medizinbereih akzeptiertes Modell
ersetzt. Das neue Klappenmodell ist ein zweidimensionales Modell, das auf Eho-Doppler
Bildern basiert (s. Abb. 5.9). Durh diese Bilddaten ist eine reale Rekonstruktion der Ö-
nungsshritte der Klappen möglih. Dieses neue Modell ermögliht erstmals eine patienten-
spezishe Betrahtung der Klappen.
Ein zweites Ziel dieser Arbeit ist die Erweiterung des Modells KaHMo. Das frühere KaHMo-
Herzmodell nah [6℄ zeigt eine physikalish möglihe Lösung, die aber mit den Flussmes-
sungen am Herzen eines Probanden niht übereinstimmt (s. Abb. 6.1). Daher wird die
Strömungsstruktur im Ventrikel unten der Einuss von Änderungen der Einströmrihtung
durh der Mitralklappe überprüft.
Ausgangspunkt dieser Arbeit ist die Änderung der Lage der Mitralklappe auf Basis des
KaHMo-Herzmodells (s. Abb. 6.2). Diese Lageänderung verursaht eine Änderung der Ein-
strömrihtung. Obwohl das Blut im Uhrzeigersinn strömt, wie die Flussmessungen zeigen,
zeigt die Lösung ein Verbesserungspotential. Das Blut strömt tangential entlang der Wand
(s. Abb. 6.15), was zu hohe Shubspannung produzieren würde. In der Natur darf ein solhes
Phänomen niht auftreten. Aus diesem Grund ist das Modell im wesentlihen zu verbessern.
Die MRT-Aufnahme zeigt dass die Klappenebene eine massive Bewegung aufweist. Die-
se Bewegung wurde bisher niht beahtet und wurde in das neue Modell eingeführt. Die
Mitral- und Aortenklappen bewegen sih sowohl entlang der Ventrikelahse als auh um die
eigene Rotationsahse. Eine neue Segmentierung wurde deswegen durhgeführt. Das ist den
entsheidenden Ausgangpunkt für das verbesserte Modell KaHMo 1.3'.
Hierzu wurde eine neue Aufarbeitung der MRT-Geometrie erforderlih. Die Klappenbewe-
gung wird auh aus MRT-Daten extrahiert und in das Modell integriert. Hinzugefügt wird
ein bewegter Bulbus zur Vorgabe der Einlaufrihtung in Ventrikel. Ein physikalisher Vorhof
ist momentan aufgrund numerisher Probleme des Software Pakets noh niht realisierbar.
Daraus folgt, dass das Modell nur mit einem generishen bewegten Vorhofmodell gekoppelt
werden konnte (s. Abb. 6.32).
Das neue Modell wird zuerst durh Vorgabe eines Einlaufstutzen als Mittel zur Festlegung
der Rihtung der Einlaufströmung getestet (s. Abb. 6.20). Die Ergebnisse zeigen, dass der
Blutstrom durh die Lage der Mitralklappe in einer im gegen Uhrzeigersinn drehenden
Shleife den Ventrikel durhströmt. Der Stutzen verstärkt die Jetströmung, die orthogonal
zur Mitralklappenoberähe austritt.
Erst die Implementierung eines einfahen Vorhofmodell führt zu einer zu der Flussmessungen
übereinstimmenden Einströmrihtung im Ventrikel (s. Abb. 6.49).
Daraus erkennt man den entsheidenden Einuss des Vorhofs auf der Herzströmung. Die
Strömung, die sih in dem Vorhof bildet, bestimmt die Strömungsrihtung im Ventrikel. In
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Zukunft ist daher ein geeignetes Datensatz für den Vorhof erforderlih. Das Vorhofmodell
ist auf Basis von realen physiologishen Daten zu erstellen. Dieser ist einen Bestandteil des
KaHMo-Herzmodells.
Das Modell wird qualitativ durh Flussmessungen validiert. Geshwindigkeitsprole entlang
der Klappendurhmesser wurden für vershiedene Zeiten eines Herzzyklus ausgewertet und
mit der Flussmessungen verglihen (Abb. 6.50, 6.51 und 6.52). Der Vergleih zeigt eine gute
Übereinstimmung bezüglih die Geshwindigkeitsverläufe. Es treten jedoh leihte Unter-
shiede zwishen den berehnete Geshwindigkeitsbeträgen und den Flussmessungen, die
auf das Klappenmodell und der Segmentierungsungenauigkeit zurükzuführen sind.
Die pathologishe Fällen der Herzklappen werden auf Basis der Referenzlösung KaHMo 1.3'
modelliert. In vorliegender Arbeit wird die Klappenstenose untersuht. Die Ergebnisse be-
shreiben sehr gut den Anfang dieser Pathologie, wobei geeignete Daten niht zur Verfügung
stehen, und stellen eine Anwendung des virtuellen Herzmodells dar. Die Arbeitsleistung des
Ventrikels wurde ebenfalls ausgewertet (s. Abb. 6.82, 6.83 und Tab. 6.6) und zeigt für den
gesunden Ventrikel eine gute Übereinstimmung mit der Literaturwerte. Für die betrahtete
pathologishe Fälle ist jedoh eine Erhöhung zu bemerken. Diese Eröhung beshreibt die
Rükwirkung der Klappenstenose auf den Ventrikel, die damit gut in vorliegender Arbeit
abgebildet werden.
Ein neues Verikationexperiment muss durhgeführt werden. Die bereits mit der Arbeit von
Donisi [6℄ erreihte Lösung wurde mit der Strömung in einem künstlihen Ventrikel vergli-
hen um das Software-Paket für die Herzströmung verizieren zu können. Dieses numerishe
Modell betrahtete ein Ventrikelmodell, bei dem die Lage der Mitralklappe so gelegt wurde,
dass die Ergebnisse der Simulation mit der Strömung in dem künstlihen Ventrikel überein-
stimmen konnte. Nahdem die berehnete Strömungsstruktur im Ventrikel nah dem Ver-
gleih mit den Flussmessungen niht weiter zu betrahten ist, muss eine solhe Verikation
mit dem neuen KaHMo-Herzmodell durh dieselbe Verikationanlage wiederholt werden.
7.2 Ausblik
Die in dieser Arbeit gezeigten Modelle sind als Grundlage für zukünftige Verbesserungen in
mehrfaher Hinsiht anzusehen.
Das KaHMo-Herzmodell muss in Zukunft niht mehr nur auf Basis der Ventrikelgeometrie
erzeugt werden. Der Vorhof muss in den MRT-Datensatz mitaufgenommen werden. Die
Strömung im Vorhof muss ausgewertet und validiert werden. Nur unter diesen Bedingungen
wird der Einsatz des KaHMo-Herzmodells im Medizinbereih akzeptiert.
Die numerishen Probleme zur Kopplung mehrerer Drukrandbedingungen mit der Netz-
bewegung, die das Software Paket aufweist, müssen zuerst gelöst werden. Die Geometrie
des Vorhofs zeigt vier Einlaufstutzen, die mitmodelliert werden müssen. Sie erzeugen eine
Drallströmung, die in der Literatur erwähnt wird. Diese Drallströmung hat einen starken
Einuss auf die Einströmung durh die Mitralklappe.
Das Mitralklappenmodell zeigt auh Verbesserungsmöglihkeiten. Der dreidimensionale Ef-
fekt der Mitralklappesegel, der im Ventrikel den Aortenkanal versperrt, wird in dem Modell
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der vorliegenden Arbeit niht betrahtet. Ein neues Modell, das dieses physikalishe Phä-
nomen mitberüksihtigt, muss entwikelt werden. Der erste Shritt dafür ist noh mit dem
zweidimensional entwikelten Modell anzugehen, wobei als Randbedingung der Aortenkanal
während der Einströmphase zusätzlih geshlossen werden muss. Weitere Shritte lassen sih
mit der Entwiklung eines dreidimensionalen Modells nden.
Eine rihtige Modellierung des Vorhofs erlaubt die Erstellung einer sogenannten Referenz-
lösung, die für alle pathologishen Fälle benutzt werden kann. Ein rihtiger Vergleih der
Klappenkrankheiten kann nur unter diesen Bedingungen durhgeführt werden. Zusätzlih
ist der Herzzyklus direkt von unezienten Klappen beeinusst, so dass in Zukunft ein pa-
tientenspezisher Datensatz für die Herzklappenkrankheiten aufgenommen werden muss.
Letztendlih können diese Fälle noh besser modelliert werden, wenn Eho-Doppler Bilder
zur Verfügung stehen werden.
Die hier gezeigten Klappenkrankheiten können jedoh als Grundlage für zukünftige Simu-
lationen genommen werden und sind ein Beispiel des medizinishen Einsatzes des KaHMo-
Herzmodells. Für diese Simulationen sollte in Zukunft eine Modellierung der turbulenten
Jetströmung mitberüksihtigt werden. Die Reduzierung der Oberähenönung der Klap-
pen verursaht eine Beshleunigung des entstehenden Jets für beide Pathologien, die niht
durh eine laminare Modellierung nahgerehnet werden kann. Zusätzlih wird bei einer
bestimmten Reynoldszahl die Jetströmung instabil. Die Instabilität dieses Jets muss durh
eine Stabilitätsanalyse überprüft werden.
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